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Hoofdstuk 1
Inleiding
PET (Eng: Positron Emission Tomography) is een tomografische techniek die
steunt op het principe van annihilatie-co¨ıncidentiedetectie. Een speurstof ge-
merkt met een positronemitter wordt in de patie¨nt ingespoten. De speurstof
verspreidt zich vervolgens in het lichaam van de patie¨nt door de metabolische
werking. De positronemitter zal vervallen en hierbij een positron uitzenden.
Deze zal na een korte afstand afgelegd te hebben in botsing komen met een
elektron en hierdoor annihileren, met uitzending van twee fotonen met een
identieke energie van 511 keV in tegengestelde richting. Hiervan maakt de
PET-camera gebruik om de lijn waarlangs de annihilatie plaatsvond te bepa-
len: als twee fotonen op hetzelfde moment gedetecteerd worden zijn ze van
dezelfde annihilatie afkomstig en heeft deze dus plaatsgevonden op de lijn die
de twee detectieplaatsen verbindt. Op deze manier worden projecties bekomen
van de activiteitsverdeling in de patie¨nt. Met behulp van een reconstructieal-
goritme kan dan een beeld van de driedimensionale verdeling van de speurstof
bekomen worden.
PET heeft als techniek een aantal belangrijke voordelen: de elektronische
collimatie, het feit dat lichaamseigen speurstoffen gebruikt kunnen worden, en
een hoge sensitiviteit en resolutie. Een belangrijk nadeel van de PET-techniek
is de hoge kostprijs, zowel van de speurstof als van de PET-camera, en hiermee
samenhangend de lage beschikbaarheid van de techniek. Recent neemt de kli-
nische toepasbaarheid van PET een enorme vlucht, vooral in het domein van
de oncologie. Hierdoor zijn verschillende cameraconstructeurs op zoek gegaan
naar een manier om de PET-techniek wijder beschikbaar te maken. Naast de
(dure) gespecialiseerde PET-camera’s kwamen er gammacamera’s op de markt
die, mits een bescheiden meerkost in vergelijking met een conventionele gam-
macamera, naast SPECT-beelden (Eng: Single Photon Emission Computed
Tomography) ook PET-beelden opnemen. Het is op dit soort toestellen dat het
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hier voorgestelde onderzoek werd verricht.
Bij aanvang van dit project bestond de techniek van de PET-beeldvorming
met behulp van een gammacamera enkel voor tweekopscamera’s. Er be-
stonden weliswaar reeds driekopscamera’s die PET-beelden konden opnemen,
maar hiervoor werden slechts twee detectorkoppen gebruikt. Tijdens de duur
van dit project echter werd de coı¨ncidentie-optie voor drie detectorkoppen ont-
wikkeld, teneinde de gevoeligheid van de techniek te verbeteren. Een groot
deel van het hier voorgestelde werk behelst onderzoek rond deze driekops-
coı¨ncidentiedetectie.
In hoofdstuk 2 wordt een overzicht gegeven van het domein van de nu-
cleaire geneeskunde. Meer bepaald wordt de werking van de gammacamera
uitgebreid gesproken, en wordt de werking van SPECT en PET uitgelegd. Bo-
vendien wordt specifiek de nadruk gelegd op het gebruik van de gammacamera
in coı¨ncidentiemode, aangezien dit de techniek is waarover dit proefschrift
handelt. De aanpassingen van de camera om tot een coı¨ncidentiewerking te
komen worden besproken, en we gaan in op de voornaamste beperkingen van
de techniek, evenals enkele mogelijke oplossingen die werden ontwikkeld om
deze beperkingen deels teniet te doen.
Hoofdstuk 3 beschrijft een aantal metingen die in het kader van dit werk
werden uitgevoerd op de IRIX-gammacamera. Eerst wordt de IRIX-camera
beschreven, met specifieke nadruk op de werking in coı¨ncidentie. Vervol-
gens beschrijven we de nieuwe NEMA-standaard voor de bepaling van de
performantie van PET-camera’s, NEMA NU2-2001, die tijdens de duur van
dit project werd ingevoerd. Deze nieuwe standaard vervangt de oude NEMA-
standaard uit 1994 om tegemoet te komen aan de nieuwe ontwikkelingen in de
PET-techniek, zowel wat betreft de camera zelf als wat betreft de klinische toe-
passingen. Vervolgens wordt de meting van de telkadansperformantie beschre-
ven, de belangrijkste parameter voor een gammacamera in coı¨ncidentiemode.
De experimenten en daaropvolgende analyses geven niet alleen het verloop van
de totale telkadans als functie van de activiteit, maar ook verscheidene andere
belangrijke fysische grootheden, en dit voor de camera in verschillende wer-
kingstoestanden. Tenslotte wordt het verloop van de resolutie van het systeem
beschreven voor verschillende mogelijke configuraties van de IRIX-camera in
driekopscoı¨ncidentiewerking, en worden de verschillende factoren aangeduid
die deze resolutie beı¨nvloeden.
In hoofdstuk 4 wordt een methode uitgewerkt voor de berekening van de
2D sensitiviteit van een gammacamera in coı¨ncidentiewerking voor een alge-
mene detectorconfiguratie. Deze methode wordt vervolgens toegepast op de
bestaande driekopsgammacamera in verschillende mogelijke configuraties, en
de voor- en nadelen van de verschillende configuraties worden besproken.
3Deze resultaten worden in hoofdstuk 5 uitgebreid naar drie dimensies, ten-
einde de werking van de camera in 3D mode te beschrijven. De bekomen
resultaten worden getest aan de hand van Monte-Carlosimulaties. Bovendien
wordt de separabiliteit van de bekomen oplossing onderzocht, aangezien hui-
dige technieken uitgaan van een separabele oplossing.
In hoofdstuk 6 tenslotte wordt een preliminaire studie gemaakt van de mo-
gelijkheid om beelden op te nemen met een stationaire camera. Na een uit-
eenzetting over de voorwaarden voor de compleetheid van data voor een PET-
acquisitie volgt een overzicht van technieken die in de literatuur zijn versche-
nen om te compenseren voor ontbrekende data, aangezien deze nodig zullen
zijn voor de reconstructie van beelden opgenomen met een stationaire camera.
Tenslotte wordt een berekeningstechniek voorgesteld voor de sensitiviteit van
een stationaire camera, die als basis moet dienen voor de reconstructie van
deze beelden.
Dit onderzoek werd verricht binnen de onderzoeksgroep MEDISIP (ME-
Dical Image and SIgnal Processing) in de vakgroep ELIS (ELektronica en In-
formatieSystemen) van de Universiteit Gent. Daarnaast werd nauw samenge-
werkt met het Departement Nucleaire Geneeskunde van het Universitair Zie-
kenhuis van Gent, zowel voor dit doctoraatswerk als in verband met verschei-
dene andere onderzoeksprojecten.
Het onderzoek verricht in het kader van dit doctoraat, zowel wat betreft het
werk dat hier wordt voorgesteld als wat betreft medewerking aan andere onder-
zoeksprojecten, leidde tot verscheidene artikels in internationale tijdschriften,
waarvan 4 als eerste auteur, conferentiebijdragen en conferentiemededelingen.





In dit hoofdstuk zullen we kort het toepassingsgebied bespreken van dit werk.
We geven eerst een algemeen beeld van de nucleaire geneeskunde, de me-
dische discipline waarover dit werk handelt. In een volgende sectie wordt
het meest gebruikte toestel in de nucleaire geneeskunde besproken: de gam-
macamera. Vervolgens behandelen we de twee belangrijkste beeldvormings-
technieken die in deze discipline worden toegepast: SPECT en PET. Tenslotte
volgt er een bespreking van de techniek waarover deze thesis specifiek handelt:
gammacamera-PET.
2.2 Nucleaire geneeskunde
Nucleaire geneeskunde is die tak van de geneeskunde die gebruikmaakt van ra-
dioactieve kernen voor diagnostiek en therapie. We herkennen in deze definitie
onmiddellijk twee luiken: een diagnostisch luik en een therapeutisch luik.
Bij de therapeutische toepassingen van de nucleaire geneeskunde wordt
een bepaalde hoeveelheid van een radioactief gemerkte molecule, speurstof
genoemd, aan de patie¨nt toegediend. Door de specifieke aard van de draagmo-
lecule zal de speurstof naar welbepaalde delen van het lichaam getransporteerd
worden. Daar ter plaatse wordt dan een hoge dosis aan de organen in kwestie
gegeven. Voorbeelden van toepassingen kunnen gevonden worden in de onco-
logie, waarbij de speurstof preferentieel door de tumor zal worden opgenomen
en daar ook de hoogste stralingsdosis zal afgeven, teneinde zoveel mogelijk
tumorweefsel te vernietigen. Aan patie¨nten die lijden aan hyperthyroidie, die
dus een te hard werkende schildklier hebben, wordt radioactief iodium toe-
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Figuur 2.1: Voorbeeld van (a) een PET-beeld, (b) een SPECT-beeld, (c) een CT-beeld
en (d) een MR-beeld van de hersenen.
gediend om de schildklier te bestralen. Het gebruik van ioniserende straling
voor therapeutische doeleinden heeft de nucleaire geneeskunde gemeen met
de radiotherapie. Het onderscheid zit hem in het soort radioactieve bron dat
wordt gebruikt: bij radiotherapie zijn dit gesloten bronnen, hetzij extern (stra-
lenbundel uit lineaire versneller) hetzij intern (inplanting van bronnen in of in
de nabijheid van het te bestralen orgaan bij brachytherapie); in de nucleaire
geneeskunde daarentegen worden open bronnen gebruikt, die door middel van
de stofwisseling van de patie¨nt na ingestie, inspuiting of inhalering naar de
juiste plaats worden getransporteerd.
Ook in de diagnostiek wordt in de nucleaire geneeskunde gebruikgemaakt
van een speurstof. Ook hier dient de draagmolecule om de speurstof naar de
gewenste plaats te brengen. Doordat het hier om zeer kleine hoeveelheden
van de speurstof gaat worden de biochemische processen in de patie¨nt niet
verstoord door het toedienen van de speurstof. De radioactieve kern waar-
mee de speurstof gemerkt werd dient nu om, via de uitgezonden straling,
een beeld te kunnen bekomen van de ruimtelijke verdeling van de speurstof.
Deze verdeling geeft een beeld van functionele processen in het lichaam, zoals
doorbloeding, metabolisatie van bepaalde stoffen, opname in bepaalde cellen
enz. Het gaat hier dus om functionele beeldvorming, in tegenstelling tot bij-
voorbeeld magnetische-resonantiebeeldvorming (MR) of CT (Eng: Computed
Tomography), waarbij een beeld wordt gegenereerd van de anatomie van de
patie¨nt. In figuur 2.1 worden bij wijze van illustratie voorbeelden getoond van
een PET, een SPECT, een CT en een MR-beeld van de hersenen.
Het in beeld brengen van metabolische activiteit heeft als voordeel dat de
nucleaire geneeskunde meestal zeer gevoelig is, omdat functieveranderingen
bij een ziekteproces al zeer vroeg optreden, nog voor anatomisch iets abnor-
maals waar te nemen valt. Vroege diagnose is dus mogelijk. Bovendien kan
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in vele gevallen onderscheid gemaakt worden tussen verschillende ziektebeel-
den, daar waar de anatomische technieken een identiek beeld opleveren, bij-
voorbeeld om het onderscheid te maken tussen tumorhergroei na therapie of
gewoon littekenweefsel; om het onderscheid te maken tussen herstelbaar en
dood weefsel na een hartinfarct etc.
Een nadeel van functionele beeldvorming is dat dikwijls anatomische her-
kenningspunten in het beeld ontbreken, zodat het moeilijk wordt precies te
bepalen met welke plaats in de patie¨nt een gegeven regio in het beeld overeen-
komt. Om hieraan te verhelpen zijn beeldfusietechnieken ontworpen, die het
functionele beeld correleren met een anatomisch beeld van dezelfde patie¨nt,
zodat een bepaalde plaats in het functionele beeld fysisch overeenstemt met
dezelfde plaats in het anatomisch beeld [1–3].
Het veruit meest gebruikte radionuclide in de nucleaire geneeskunde is
technetium in de vorm van ﬁﬀ , waarbij de ﬂ staat voor het feit dat de
kern metastabiel is. Dit radionuclide vervalt met een halfwaardetijd van 6 uur
naar ﬃﬀ , en zendt daarbij een foton uit met een energie van 140 keV. De
karakteristieken van  ﬁﬀ zijn bijna ideaal voor nucleaire beeldvorming: de
halfwaardetijd van 6 uur is lang genoeg om het bestuderen van metabole pro-
cessen toe te laten, maar kort genoeg om de stralingsbelasting voor de patie¨nt
en zijn omgeving te beperken. De energie van 140 keV is hoog genoeg opdat
een groot deel van de fotonen het lichaam van de patie¨nt zouden kunnen ver-
laten, maar laag genoeg om met relatief dunwandige collimatoren te kunnen
werken. De chemische eigenschappen zijn bovendien zo´, dat het radionuclide
in vele biologisch actieve stoffen kan worden ingebouwd, waardoor de ontwik-
kelling van zeer specifieke speurstoffen gemerkt met ﬀ mogelijk wordt.
Bovendien ontstaat het radionuclide uit het verval van ﬃ! , dat vervalt met
een halfwaardetijd van 66 uur, zodat het radionuclide ter plekke uit een ge-
nerator kan worden gehaald wanneer nodig. Dit gebeurt eenvoudig door een
zoutoplossing door de generator te spoelen: het gevormde Tc lost op, terwijl
het onoplosbare Mo achterblijft. De generator wordt slechts om de e´e´n a` twee
weken vervangen. Een nadeel van Tc als radionuclide is dat het een element
is dat onder normale omstandigheden niet voorkomt in het menselijk lichaam,
zodat de speurstoffen die ermee gemerkt worden steeds een andere structuur
hebben dan lichaamseigen stoffen. Er moet dan ook steeds onderzocht worden
in welke mate de aanwezigheid van het Tc de verdeling en de metabolisatie
van de speurstof in het lichaam van de patie¨nt verandert.
Een meer gedetailleerd overzicht van het gebied van de nucleaire genees-




De gammacamera is het meest gebruikte toestel in de nucleaire geneeskunde.
In wat volgt zullen we kort ingaan op de werking ervan (figuur 2.2).
De gammacamera bestaat uit e´e´n of meerdere detectorkoppen bestaande
uit een groot NaI(Tl) kristal, optisch gekoppeld aan een matrix van fotover-
menigvuldigers (Eng: Photo Multiplier Tubes, PMT’s). De gammacamera
detecteert en maakt een beeld van invallende gammastralen, hoogenergetische
fotonen afkomstig van radioactieve kernen. Energiee¨n van gammastralen ge-
bruikt in de nucleaire geneeskunde liggen ongeveer in het bereik tussen 50
keV en 600 keV. Bij inval van een hoogenergetisch foton zal het kristal scin-
tilleren: de energie van het invallend foton wordt omgezet in een lichtpuls in
het zichtbare spectrum. Dit licht verspreidt zich dan over het kristal en valt
via de optische koppeling in op de PMT’s. Deze zetten het ontvangen lichtsig-
naal om in een elektrische puls, waarvan de hoogte evenredig is met de totale
energie van het invallend licht. Wanneer het hoog-energetisch foton volledig
gestopt wordt in het kristal, is de intensiteit van de lichtpuls evenredig met de
energie van het invallend foton, en in dat geval is de som van de hoogten van
de signalen uit alle PMT’s evenredig met de energie van het invallend foton.
De diameter van de gebruikte PMT’s is typisch veel groter dan de beoogde
resolutie, dus volstaat het niet voor de plaatsbepaling de positie van de PMT
met het hoogste signaal te nemen. Door middel van zogenaamde ”Angerlo-
gica”, genoemd naar H. Anger, de ontwerper van de eerste gammacamera, kan
uit de hoogten van de spanningspieken in de verschillende PMT’s de plaats en
























het signaal uit deze PMT, gecalibreerd voor energie. Bij oudere
types van gammacamera’s werd deze berekening uitgevoerd door middel van
een analoog resistief netwerk; bij de nieuwere, zogenaamd digitale camera’s,
wordt het signaal dat uit de PMT komt meteen gedigitaliseerd, en gebeurt de
berekening van plaats en energie volledig digitaal. De nauwkeurigheid van
de bepaling van " en / bepaalt de intrinsieke resolutie van de camera (orde
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Figuur 2.2: Werking van een gammacamera.
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Figuur 2.3: Energiespectrum van een radionuclide zoals gemeten door een gamma-
camera.
van grootte 5 mm). Bij planaire beeldvorming en SPECT (Eng: Single Pho-
ton Emission Computed Tomography) wordt de resolutie echter voornamelijk




gemeten wordt bepaalt de energieresolutie
van de gammacamera. Bij de gammacamera ligt deze energieresolutie rond de
10% [7]. De energieresolutie wordt uitgedrukt als de ratio van de volle breedte
op halve hoogte van de fotopiek en de centrale energie van de fotopiek, in
procenten [8].
Het belang van de energieresolutie van een gammacamera ligt vooral in
het onderscheiden van niet-verstrooide van verstrooide fotonen. Men onder-
scheidt compton- en rayleighverstrooiing. Bij comptonverstrooiing zal het fo-
ton botsen met een elektron op de buitenste schil van een atoom en daarbij
van richting veranderen. Het foton verliest daarbij een gedeelte van zijn ener-
gie, afhankelijk van de verstrooiingshoek: het energieverlies is klein bij een
kleine verstrooiingshoek en wordt maximaal bij een verstrooiing van 57698;: .
De eigenschappen van de comptonverstrooiing zijn totaal onafhankelijk van
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het materiaal waarin de verstrooiing optreedt, aangezien het hier gaat om een
zuivere foton-elektroninteractie. Rayleighverstrooiing is een botsing van het
foton met een atoom in zijn geheel. Door de grote massa van het atoom zal het
foton bij dit proces wel van richting veranderen, maar nagenoeg geen energie
verliezen. In wat volgt zullen we met verstrooiing enkel comptonverstrooiing
bedoelen, aangezien rayleighverstrooiing slechts belangrijk wordt voor lage
fotonenergiee¨n ( < 50 keV).
Comptonverstrooiing van fotonen in de patie¨nt resulteert in het toekennen
van de overeenkomstige gebeurtenis aan de verkeerde projectielijn, aangezien
het foton ten gevolge van de verstrooiing van richting verandert. Dit heeft
een negatieve invloed op zowel de resolutie als het contrast in de bekomen
beelden. Tijdens de verstrooiing verliest het foton echter ook een deel van
zijn energie, en dit wordt gebruikt om een onderscheid te maken tussen niet-
verstrooide en verstrooide fotonen. De energie van het verstrooide foton ligt
tussen de oorspronkelijke fotonenergie (bij zeer kleine verstrooiingshoeken)
en de oorspronkelijke fotonenergie min het maximale comptonenergieverlies
(bij een verstrooiing van 57698 : ).
Er kan ook comptonverstrooiing optreden in het detectiekristal zelf. Het
foton zal dan slechts een deel van zijn energie in het kristal afgeven, en ver-
volgens het kristal weer verlaten. In dit geval ligt de afgegeven, en dus ge-
detecteerde energie tussen 0 (voor zeer kleine verstrooiingshoeken), en een
maximale energie die overeenkomt met het energieverlies bij een verstrooiing
van 57698 : . Deze maximale energie wordt de comptonrand genoemd en kan ge-
observeerd worden als een lokaal maximum links van de fotopiek in het ener-
giespectrum, zoals te zien is in figuur 2.3. Gebeurtenissen die onmiddellijk
links van de fotopiek worden gedetecteerd, en dus rechts van de comptonrand,
zijn bijgevolg waarschijnlijk afkomstig van fotonen verstrooid in de patie¨nt,
en niet van fotonen verstrooid in het kristal. Uiteraard is in beide gevallen ook
meervoudige comptonverstrooiing mogelijk.
In figuur 2.3 wordt het energiespectrum getoond van een radionuclide dat
mono-energetische gammastralen uitzendt. Zoals te zien is, geven deze mono-
energetische gammastralen aanleiding tot een continu spectrum, enerzijds door
de beperkte energieresolutie van de gammacamera, en anderzijds door het ver-
strooiingseffect. We zien enerzijds de fotopiek, die voornamelijk gevormd
wordt door fotonen die niet verstrooid werden en hun totale energie in het
kristal afgeven. De regio links van deze fotopiek wordt gevormd door ver-
strooide fotonen. Bij acquisitie van beelden worden enkel gebeurtenissen in
een door de gebruiker bepaald venster rond de fotopiek voor beeldvorming ge-
bruikt, bijvoorbeeld een regio van 20 % rond de piek. Dit venster wordt het
energievenster genoemd. Door de beperkte energieresolutie van de camera zul-
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len echter in dit energievenster ook nog een aantal verstrooide fotonen zitten,
temeer daar het energieverlies bij verstrooiing onder kleine hoeken beperkt is.
Bij de keuze van het energievenster moet een afweging gemaakt worden tus-
sen sensitiviteit enerzijds, en het zo veel mogelijk uitsluiten van verstrooide
fotonen anderzijds. Verscheidene technieken zijn ontworpen om voor de over-
blijvende verstrooiing te corrigeren [9–12].
Bij planaire beeldvorming en bij SPECT worden enkelvoudige fotonen uit-
gezonden door de speurstof. Om projecties te verkrijgen van de activiteitsver-
deling binnen de patie¨nt is het nodig een zekere richtingsselectie uit te voeren
op de invallende fotonen. Dit gebeurt door middel van een collimator. Deze
collimator bestaat uit een loden blok met daarin gaten, zodat enkel fotonen
in de richting van deze gaten de detector kunnen bereiken. Hoe hoger de ge-
bruikte fotonenergie, hoe dikker de wanden tussen de gaten moeten zijn, om
te vermijden dat schuin invallende fotonen door de wand heen zouden pene-
treren en alsnog de detector zouden bereiken. Daarom worden verschillende
collimatoren ontworpen voor verschillende energiee¨n. Bij het ontwerp van
een collimator moet bovendien een afweging gemaakt worden tussen sensi-
tiviteit en resolutie. Lange smalle gaten zullen enkel fotonen toelaten onder
zeer kleine hoeken, en dus aanleiding geven tot een zeer hoge resolutie maar
een lage sensitiviteit. Indien kortere en/of bredere gaten gebruikt worden zul-
len meer fotonen toegelaten worden, waardoor de sensitiviteit stijgt, maar de
hoekbeperking voor de invallende fotonen wordt minder streng, waardoor de
resolutie vermindert.
Bovendien moet men bij het ontwerpen van een collimator de afweging
maken tussen dikte van de septa enerzijds en resolutie anderzijds. Dikke septa
zullen resulteren in grotere gaten en dus een lagere resolutie, of in een kleinere
oppervlaktefractie die niet door lood wordt ingenomen, hetgeen resulteert in
een lagere sensitiviteit. Als de septa echter te dun worden zal de fractie van
hoge-energiefotonen die doorheen de septa kan penetreren te groot worden.
Om die reden bieden cameraconstructeurs verschillende collimatoren aan voor
het gebruik bij verschillende fotonenergiee¨n, resoluties en sensitiviteiten. Zo
onderscheidt men bijvoorbeeld LEHR (Eng: Low Energy High Resolution,
lage energie en hoge resolutie), LEGP (Eng: Low Energy General Purpose,
lage energie en hogere sensitiviteit) en MEGP (Eng: Medium Energy General
Purpose, voor medium en hoge energiee¨n) collimatoren [13].
Doordat de collimator de hoek van inval beperkt, is de resolutie afhankelijk
van de afstand tot de collimator. De resolutie wordt beschreven door middel
van de volle breedte op halve hoogte (Eng: Full Width at Half Maximum,
FWHM) van de puntspreidingsfunctie. Hoe groter de FWHM, hoe slechter
de resolutie van de camera is. We spreken dus van een hoge resolutie als
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de FWHM klein is. Voor een gaussiaanse puntspreidingsfunctie bepaalt de
FWHM op unieke wijze de vorm van de puntspreidingsfunctie, en geeft de
FWHM de afstand tussen twee punten die nog net van elkaar kunnen onder-
scheiden worden. De puntspreidingsfunctie van een gammacamera is vaak niet
gaussiaans. Daarom wordt naast de FWHM dikwijls ook de volle breedte op
tiende hoogte gemeten om het systeem te karakteriseren (Eng: Full Width at
Tenth Maximum, FWTM). De FWHM van een gammacamera wordt zowel be-
paald door de intrinsieke resolutie ( =?>A@CBEDGFIHKJ ) als door de resolutie te wijten
aan de collimator ( =?>A@CBMLONPQP ). De =?>A@CBMLRN+PQP stijgt lineair met de afstand
tot het collimatoroppervlak, en heeft, voor bijvoorbeeld een LEHR collimator
een orde van grootte van 8 mm op 10 cm van het detectoroppervlak. De totale














Een ander belangrijk aspect van de gammacamera is het gedrag bij hoge
telkadans. De telkadans is het aantal tellen per seconde dat de camera te ver-
werken krijgt. Bij een hoge telkadans zullen tellen verloren gaan door het
effect van pulsophoping. Dit betekent dat twee fotonen invallen op de detector
in een zeer korte tijdsspanne, zodat zij door de camera als e´e´n enkele gebeur-
tenis aanzien worden. Deze gebeurtenis zal echter niet in rekening gebracht
worden aangezien de schijnbare energie de som zal zijn van de energiee¨n van
de twee aparte tellen, en dus buiten het energievenster zal vallen. Ook de
juiste plaatsbepaling van de gebeurtenis door middel van de Angerlogica zal
niet meer mogelijk zijn: de plaats zou ergens tussen de plaats van inval van de
twee gebeurtenissen gesitueerd worden. De gemeten telkadans van een gam-
macamera is voor lage activiteiten evenredig met de activiteit die zich in het
gezichtsveld van de camera bevindt. Door het hierboven besproken effect zal
dit voor hogere activiteiten niet meer opgaan: de telkadans stijgt dan minder
dan evenredig met de activiteit wegens het tellenverlies. De gammacamera is
een paralyseerbaar systeem [14]. Bij zeer hoge activiteiten zal de telkadans
dus dalen bij stijgende activiteit. Bij een extreem hoge activiteit zal geen en-
kele tel meer kunnen gemeten worden, het kristal licht dan voortdurend op
door de invallende fotonen, en het wordt onmogelijk voor de achterliggende
elektronica om aparte tellen te onderscheiden: het systeem is “verlamd”. Het
moment waarop de telkadans-activiteitcurve van het lineair gedrag begint af te
wijken en de maximale telkadans zijn belangrijke parameters om aan te geven
hoe goed de camera hoge activiteiten in het gezichtsveld kan hanteren. Dit
wordt voornamelijk bepaald door de dode tijd van het systeem: de tijd dat het
duurt tot de camera een tel verwerkt heeft en weer klaar is om een volgende tel
te verwerken.
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In figuur 2.4 wordt de betekenis van een paralyseerbaar en een niet-
paralyseerbaar systeem verduidelijkt. De bovenste tijdsas toont de invallende
gebeurtenissen, elk met een dode tijd aangeduid door een grijze rechthoek.
Daaronder wordt voor verschillende types van systemen aangegeven welke
gebeurtenissen gedetecteerd worden [14]. Bij een niet-paralyseerbaar systeem
zal een gebeurtenis niet meer gedetecteerd worden indien het binnen de dode
tijd valt van een eerdere gebeurtenis. De niet-gedetecteerde gebeurtenis zal
zelf echter geen dode tijd meer veroorzaken, zodat er steeds gebeurtenissen
gedetecteerd blijven, hoeveel gebeurtenissen er ook invallen per tijdseenheid
op het systeem. Daarnaast bestaan er ook twee types van paralyseerbare syste-
men. Bij beide types zal elke gebeurtenis een dode tijd met zich meebrengen,
ongeacht of ze gedetecteerd wordt of niet. Bij het eerste type zal echter een
eerste gebeurtenis steeds gedetecteerd worden, ook als er binnen de dode tijd
een andere gebeurtenis op het systeem invalt. Bij het tweede type daarentegen
zal een overlapping van de dode tijd van twee gebeurtenissen resulteren in het
niet-detecteren van beide gebeurtenissen. Tot dit laatste type systeem moet de
gammacamera gerekend worden, aangezien detectie van twee gebeurtenissen
binnen een dode tijd zal aanleiding geven tot de hiervoor besproken pulsopho-
ping, zodat de gemeten fotonenergie buiten het energievenster zal vallen en
dus niet als nuttige tel in de beeldvorming kan worden gebruikt.
De gammacamera wordt klassiek gebruikt voor planaire beeldvorming en
voor SPECT. Bij planaire beeldvorming verkrijgt men een projectie van de ac-
tiviteitsverdeling binnen de patie¨nt, en dikwijls wordt een beeld opgenomen
van de totale patie¨nt door de camera over de patie¨nt heen te bewegen. Vaak
worden, na de opname van het totale lichaam, ook detailopnames genomen van
regio’s die belangrijk zijn voor de diagnose. Een nadeel van planaire beeldvor-
ming is dat boven elkaar liggende structuren niet van elkaar gescheiden kunnen
worden, door het projectieve karakter van de beeldvorming. Om dit tegen te
gaan werd de SPECT-techniek ontwikkeld, die hierna wordt besproken.
Tegenwoordig zijn sommige gammacamera’s in staat om, naast planaire en
SPECT-beelden, ook PET-beelden op te nemen. Dit vormt het onderwerp van
dit werk. De basisprincipes van deze techniek zullen verder in dit hoofdstuk
besproken worden.
2.4 SPECT
SPECT (Eng: Single Photon Emission Computed Tomography) [15] is een
techniek waarbij een tomografisch beeld wordt gevormd van de activiteitsdis-
tributie van een fotonemitter. Tomografie staat voor het maken van een beeld
van sneden door de patie¨nt. We zagen reeds dat een gammacamera in staat is
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Figuur 2.4: Effect van de dode tijd op verschillende types systemen.
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projecties op te nemen van de activiteitsverdeling in een patie¨nt. Bij SPECT
wordt de gammacamera rond de patie¨nt geroteerd, zodat projecties uit verschil-
lende hoeken bekomen worden. Door middel van een reconstructiealgoritme
kan hieruit een driedimensionaal beeld van deze activiteitsverdeling bekomen
worden.
Om de acquisitie van beelden te versnellen werden camera’s uitgerust met
twee of drie detectorkoppen, waardoor de nodige acquisitietijd met een factor
twee of drie verlaagd wordt, of, als men dezelfde acquisitietijd aanhoudt, het
aantal gemeten tellen met een factor twee of drie stijgt.
Om de sensitiviteit van SPECT-systemen te verbeteren zonder aan resolu-
tie in te boeten werden alternatieven ontwikkeld voor de hiervoor besproken
parallelle-bundelcollimator, zoals de waaierbundelcollimator (Eng: fan beam
collimator) en de kegelbundelcollimator (Eng: cone beam collimator). Hierbij
wordt de collimator gefocusseerd op een gebied dat men in beeld wil bren-
gen. Nadeel is dat de reconstructietechnieken ingewikkelder worden en dat
het gezichtsveld bij het gebruik van deze collimatoren beperkt is.
Wat betreft de reconstructie kunnen we de verschillende algoritmen in twee
categoriee¨n onderverdelen: de analytische technieken en de iteratieve technie-
ken. Analytische reconstructietechnieken gaan uit van een wiskundig exacte
inversie van een geı¨dealiseerd model van het meetproces. Bij iteratieve re-
constructietechnieken wordt gepoogd deze inversie via iteratieve numerieke
methoden te verkrijgen. Iteratieve technieken hebben als nadeel dat het langer
duurt dan bij analytische methoden om tot een aanvaardbaar beeld te komen,
maar het grote voordeel is dat de modellering van het meetproces veel rea-
listischer kan gebeuren, aangezien afgezien wordt van een exacte analytische
oplossing. Er wordt dan ook rekening gehouden met het statistisch karakter
van de meetdata, en bovendien kunnen allerhande beelddegraderende effecten
in het model geı¨ncludeerd worden, waardoor hiervoor gecorrigeerd wordt. We
denken hierbij aan de plaatsafhankelijke resolutie van de meting, verstrooiing
van fotonen, het effect van attenuatie, waarbij fotonen verloren gaan door in-
teractie met het medium dat ze doorkruisen, het partieel-volumee¨ffect etc. Ite-
ratieve reconstructiemethoden geven betere beelden en winnen meer en meer
terrein in klinische toepassingen, mede door de beschikbaarheid van snellere
computers.
De gereconstrueerde beelden vormen een driedimensionale dataset die
een idee geeft van de activiteitsconcentratie in de patie¨nt. Het deel van de
ruimte waarover het gereconstrueerde beeld zich uitstrekt wordt het gezichts-
veld (Eng: Field Of View, FOV) genoemd. Om een bruikbare representatie van
het beeld te krijgen moet dit beeld natuurlijk gediscretiseerd zijn. Het beeld









Figuur 2.5: Werkingsprincipe van PET.
een tweedimensionaal beeld worden deze elementjes pixels genoemd, een sa-
mentrekking van het Engelse “Picture Element”. Analoog spreekt men voor
driedimensionale beelden van voxels.
2.5 PET
PET (Eng: Positron Emission Tomography) maakt, net als SPECT, gebruik
van het speurstofprincipe om een driedimensionaal beeld te vormen van de
verdeling van een bepaalde stof in het lichaam. In tegenstelling tot SPECT,
waar de speurstof gemerkt wordt met een fotonemitter, wordt bij PET gebruik
gemaakt van een positronemitter. Bij verval wordt een positron, het antideeltje
van een elektron, uitgezonden, dat na een korte weg afgelegd te hebben, met
een elektron zal botsen, zal annihileren en daarbij twee fotonen van 511 keV
zal uitsturen in tegengestelde zin. Deze fotonen worden vervolgens gedetec-
teerd, en wanneer twee fotonen simultaan gedetecteerd worden weet men dat
de annihilatie plaatsvond ergens op de verbindingslijn tussen deze twee detec-
tieplaatsen (figuur 2.5). Er is dus geen nood meer aan fysische collimatie om
projecties te verkrijgen, zoals bij SPECT wel het geval is. Hierdoor komt het
dat PET een veel sensitievere techniek is dan SPECT. De verbindingslijn tus-
sen de twee detectieplaatsen wordt de interactielijn (Eng: Line Of Response,
LOR) genoemd.
De meeste moderne PET-camera’s bestaan uit meerdere volledige ringen
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van detectoren. Deze detectoren zijn meestal modulair opgebouwd, waarbij
e´e´n detectormodule bijvoorbeeld kan bestaan uit een matrix van 8 x 8 indi-
viduele scintillatiekristallen, optisch gekoppeld aan 4 PMT’s. Door de An-
gerlogica toe te passen op het signaal van deze 4 PMT’s kan bepaald worden
in welk individueel scintillatiekristal de detectie plaatsvond. Een combinatie
van twee scintillatiekristallen bepaalt een LOR. Dit staat in tegenstelling tot de
gammacamera gebruikt bij SPECT, waar de detectie gebeurt door grote, con-
tinue detectoren, waarbij een plaatsbepaling wordt mogelijk gemaakt door de
Angerlogica op de signalen uit alle PMT’s in de detector toe te passen. De vele
onafhankelijk werkende detectormodules bij moderne PET-camera’s vertalen
zich in een hogere kostprijs enerzijds, en een snellere werking, met mogelijk-
heid tot het verwerken van vele gebeurtenissen per tijdseenheid anderzijds.
In de meeste huidige PET-camera’s wordt als scintillatiekristal bismutger-
manaat (BGO) gebruikt. Het heeft als belangrijkste voordeel ten opzichte van
NaI(Tl) dat de dichtheid groter is, zodat meer annihilatiefotonen interageren
met het detectormateriaal, en de detector dus gevoeliger wordt. De lichtop-
brengst van BGO ligt lager dan die van NaI(Tl), hetgeen resulteert in een
slechtere energieresolutie. Een andere belangrijke eigenschap voor een scin-
tillatiekristal is de vervalconstante, die de snelheid van de scintillatie aangeeft.
Als een scintillatie slechts heel kortstondig is (kleine vervalconstante) zal het
kristal na korte tijd weer klaar zijn om een nieuw foton te detecteren. Als
de scintillatie daarentegen te lang duurt zal de waarschijnlijkheid stijgen dat
twee scintillaties zullen overlappen, met een verkeerde meting tot gevolg. Het
BGO-kristal is in dit opzicht iets trager dan NaI(Tl). Recentelijk werd veel
onderzoek verricht naar nieuwe scintillatiekristallen [16], en de nieuwste ca-
mera’s worden uitgerust met bijvoorbeeld YSO of LSO. Deze kristallen zijn
veel sneller dan de huidige kristallen, hebben een dichtheid die hoger ligt dan
die van NaI(Tl) en hebben bovendien een lichtopbrengst die veel hoger ligt
dan die van BGO. In tabel 2.1 [17] wordt een overzicht gegeven van de eigen-
schappen van de hier besproken scintillatiekristallen.
Tabel 2.1: Overzicht van de eigenschappen van verscheidene scintillatiekristallen.
Kristal NaI(Tl) BGO LSO YSO
Dichtheid ( Z\[I]^ﬂ`_ ) 3.7 7.1 7.4 4.5
Lichtopbrengst (relatief) 100 22 75 118
Vervalconstante (ns) 240 300 40 70
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De resolutie van een PET-systeem hangt af van de grootte van de detectore-
lementen. Daarnaast bestaat echter een ondergrens van de bereikbare resolutie,
te wijten aan twee factoren [18]. Ten eerste hebben de positronen een eindige
vrije weglengte in het lichaam van de patie¨nt. Dit resulteert in het feit dat de
plaats waar de twee annihilatiefotonen uitgezonden worden niet exact over-
eenkomt met de plaats van de speurstof, waar het positron uitgezonden wordt.
De maximale vrije weglengte varieert tussen 2 en 20 mm, naargelang de po-
sitronemitter die gebruikt wordt. Voor de meest gebruikte emitter,
Ra
= , is de
maximale vrije weglengte 2.4 mm [19]. Het resolutieverlies te wijten aan dit
effect is echter veel kleiner. Ten eerste zullen slechts een klein percentage van
de positronen de maximale vrije weglengte afleggen alvorens te annihileren,
en bovendien is het slechts de component van de verplaatsing loodrecht op de
LOR die bijdraagt tot het resolutieverlies.
De tweede factor die bijdraagt tot het verlies aan resolutie is de niet-
colineariteit van de annihilatiefotonen. Doordat het positron-elektronpaar op
het moment van annihilatie niet volledig in rust is, vereist de wet van behoud
van impuls dat de hoek tussen de twee uitgezonden fotonen niet exact 57698 :
bedraagt. De spreiding van de hoek kan worden voorgesteld door een gaus-
siaanse distributie met een FWHM van 8
4Yb
: . Het resolutieverlies dat hiermee
gepaard gaat is evenredig met de afstand tussen de twee detectoren.
Niet alle fotonen die in coı¨ncidentie worden gedetecteerd dragen ook nuttig
bij tot het beeld. We maken een onderscheid tussen drie verschillende soorten
gebeurtenissen. Naast de echte coı¨ncidenties zijn er immers ook toevallige
coı¨ncidenties en verstrooide coı¨ncidenties (zie figuur 2.6).
Toevallige coı¨ncidenties zijn afkomstig van twee verschillende positronen
maar worden per toeval binnen hetzelfde tijdsvenster gedetecteerd. Het aantal
toevallige coı¨ncidenties dat gemeten wordt is evenredig met het kwadraat van
de enkelvoudige telkadans (het aantal enkelvoudige fotonen dat door de detec-
tor per tijdseenheid gedetecteerd wordt), terwijl het aantal echte coı¨ncidenties
lineair stijgt met de enkelvoudige telkadans [13]. Naarmate de enkelvoudige
telkadans dus stijgt, door de aanwezigheid van meer activiteit in de FOV van
de camera, zal het relatieve aandeel van toevallige coı¨ncidenties ook toenemen.
De invloed van toevallige coı¨ncidenties kan verkleind worden door het tijds-
venster, de tijdsspanne waarin een tweede detectie als horend bij de voorgaande
detectie wordt beschouwd, kleiner te maken. Het aantal gemeten toevallige
coı¨ncidenties is evenredig met de grootte van dit tijdsvenster. Er bestaan ver-
scheidene technieken om metingen te corrigeren voor toevallige coı¨ncidenties.
Ee´n van de meest gebruikte technieken gaat uit van een vertraagd tijdsvenster
om een schatting te maken van het aantal toevallige coı¨ncidenties in een be-
paald detectorelement. Men meet hoeveel gebeurtenissen er gemeten worden
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Figuur 2.6: Verschillende detectiemogelijkheden van een PET-camera.(a) een echte
coı¨ncidentie, (b) een toevallige coı¨ncidentie, (c) een in de patie¨nt verstrooide
coı¨ncidentie en (d) een in de detector verstrooide coı¨ncidentie.
in een tijdsvenster dat even groot is als het coı¨ncidentievenster, maar dat ten
opzichte hiervan vertraagd is. Men weet dan zeker dat al deze gebeurtenissen
toevallig zijn, en deze meting wordt gebruikt als schatting van de toevallige
gebeurtenissen in het coı¨ncidentievenster, en wordt van de coı¨ncidentiemeting
afgetrokken [20]. Door het lage aantal gebeurtenissen dat gemeten wordt in
het vertraagde venster is deze methode wel onderhevig aan ruis. Een andere
methode bestaat erin het aantal toevallige coı¨ncidenties te berekenen aan de
hand van de enkelvoudige telkadans.
De derde klasse van gebeurtenissen die we onderscheiden zijn de reeds
eerder besproken verstrooide coı¨ncidenties. Verstrooide coı¨ncidenties worden
gemeten doordat e´e´n van de twee (of beide) uitgezonden fotonen door comp-
tonverstrooiing (met een energieverlies) in de patie¨nt afwijkt van het oorspron-
kelijke pad en op een andere plaats op de detector terechtkomt. In dat geval
wordt de gebeurtenis toegekend aan een verkeerde LOR. Een andere moge-
lijkheid is dat de verstrooiing zich voordoet in de detector zelf, waarbij het
invallend foton slechts een deel van zijn energie zal afstaan aan de detector,
en vervolgens de detector weer zal verlaten. In dit geval wordt de LOR wel
juist toegekend. Toevallige en verstrooide coı¨ncidenties resulteren in een re-
latief traag varie¨rende achtergrond in het gereconstrueerde beeld, hetgeen een
negatieve invloed heeft op het contrast en de resolutie in het beeld.
De verschillende hiervoor besproken detectiemogelijkheden worden
geı¨llustreerd in figuur 2.6. Voor de gevallen waarin een foute LOR wordt op-
gemeten wordt deze op de figuur aangegeven als een volle lijn.
De vroege PET-camera’s waren uitgerust met axiale septa die de detector-
kristallen moeten afschermen tegen de inval van fotonen die een te grote hoek
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maken met het axiale vlak. Op die manier werd een 2D opname verkregen:
de data kunnen opgedeeld worden in projecties die elk afkomstig zijn van een
bepaalde axiale snede door de patie¨nt. De reconstructie kan dan snede per
snede gebeuren, waarna het 3D beeld bekomen wordt door de opeenvolgende
sneden achter elkaar te plaatsen. Het voordeel van het gebruik van axiale septa
is tweeledig: enerzijds zullen minder verstrooide fotonen de detector bereiken,
en anderzijds zijn de reconstructiealgoritmen voor 2D PET-data eenvoudig en
snel in vergelijking met de algoritmen voor 3D data. Tot midden de jaren
tachtig bestonden er nog geen adequate correctiealgoritmen voor verstrooide
fotonen, en waren er nog geen reconstructiealgoritmen voor 3D data ontwik-
keld. Het gebruik van axiale septa was toen dus vereist. Nochtans heeft het
gebruik van axiale septa ook belangrijke nadelen. De 2D detectie van een in-
trinsiek 3D emissieproces brengt een belangrijk verlies van sensitiviteit met
zich mee.
Meer recent werden daarom PET-camera’s ontwikkeld waarbij de axiale
septa konden weggeschoven worden of zelfs helemaal ontbraken, zodat in 3D
kon opgenomen worden. Er werd veel onderzoek verricht naar reconstructieal-
goritmen voor 3D PET-data. Het meest gebruikte algoritme is het reprojectie-
algoritme [21]. Deze techniek is een uitbreiding van de 2D gefilterde terugpro-
jectie, waarbij een 3D Colsher-filter wordt gebruikt [22]. Naast dit analytische
algoritme worden ook vaak iteratieve reconstructiealgoritmen gebruikt voor
3D PET-data, aangezien het voor een iteratieve methode conceptueel weinig
verschil maakt of de data 2D of 3D zijn.
Een nadeel van 3D reconstructiealgoritmen is dat ze trager zijn dan 2D
algoritmen. Als alternatief voor 3D reconstructie worden de 3D data soms
herverdeeld naar 2D data, waarna de beelden gereconstrueerd kunnen worden
met een 2D algoritme. Hierbij worden LOR’s die een bepaalde hoek maken
met het axiale vlak toegekend aan e´e´n of meer LOR’s in het axiale vlak. Dit
gebeurt met een herverdelingsalgoritme. Het eenvoudigste herverdelingsalgo-
ritme is de zogenaamde SSRB (Eng: Single Slice ReBinning) [23]. Hierbij
wordt een LOR toegekend aan de snede die in het midden ligt tussen de twee
detectieplaatsen. Deze methode is accuraat voor activiteit dichtbij de centrale
as van de FOV, maar verder van deze centrale as leidt SSRB tot een verlies
aan resolutie. Bij een tweede methode, MSRB (Eng: Multi Slice ReBinning)
wordt de LOR toegekend aan alle sneden die door de LOR doorsneden worden,
waarna het resolutieverlies in het bekomen beeld wordt gecorrigeerd door een
axiale deconvolutie [24]. Deze methode is, door de deconvolutie, zeer gevoe-
lig voor ruis in de data. Een andere methode, FORE (Eng: Fourier Rebinning)
voert de herverdeling uit in het Fourierdomein [25].
Een overzicht van alle aspecten van de 3D PET-techniek: acquisitie, re-
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constructie, quantificatie, cameraontwerp en klinische toepassingen, wordt ge-
geven in [26].
2.6 Gammacamera-PET
Het klinisch gebruik van PET is de laatste tien jaar zeer sterk toegenomen,
vooral door het groeiend belang voor oncologische toepassingen, zoals in de
classificatie en de opvolging van oncologische patie¨nten [27]. Door de hoge
kostprijs van een PET-camera echter was tot voor kort de PET-techniek enkel
beschikbaar in enkele gespecialiseerde, meestal academische centra. Er ont-
stond dus de nood aan een goedkoper alternatief voor de dure PET-camera.
Dit zette verscheidene constructeurs van gammacamera’s ertoe aan om hun
camera’s zo´ aan te passen dat ze ook geschikt werden voor het opnemen van
PET-beelden.
Een eerste mogelijkheid die werd onderzocht was de annihilatiefotonen ge-
woon te beschouwen als aparte fotonen, en dus in SPECT-mode beelden op te
nemen [28,29]. Door de zeer hoge energie van de annihilatiefotonen (511 keV
in plaats van de gebruikelijke 140 keV voor ﬁ] ) is een speciaal ontwor-
pen collimator vereist voor zeer hoog-energetische fotonen. Deze collimatoren
resulteren echter in een zeer lage resolutie, en een lage sensitiviteit in verge-
lijking met een PET-camera [30]. Het is gebleken dat deze techniek, door de
slechte resolutie, niet kan gebruikt worden voor toepassingen in de neurologie
of de oncologie [31]. In de cardiologie zijn echter wel bruikbare toepassingen
gevonden [29,32,33].
Een andere, complexere techniek om positronemitters in beeld te bren-
gen met een gammacamera bestaat erin de detectorkoppen uit te rusten met
coı¨ncidentie-elektronica en de gelijktijdige detectie van twee fotonen te gebrui-
ken om de LOR waarlangs de annihilatie plaatsvond te bepalen, zoals gebeurt
bij een PET-camera. Uit verschillende studies is gebleken dat deze techniek
een resolutie oplevert die vergelijkbaar is met de resolutie bekomen met een
PET-camera, maar dat de sensitiviteit van de gammacamerasystemen een stuk
lager ligt [20,34–37]. Deze toestellen, die zowel SPECT- als PET-beelden kun-
nen opnemen, kunnen echter een bruikbaar alternatief bieden voor middelgrote
of kleine ziekenhuizen waarvoor de aankoop van een PET-toestel niet haalbaar
is. Bij het begin van dit onderzoek werd de gammacamera in coı¨ncidentiemode
enkel gebruikt met twee tegenoverstaande detectorkoppen. Er bestonden reeds
driekopstoestellen uitgerust met een coı¨ncidentieoptie, maar hierbij werden in
coı¨ncidentiemode slechts twee van de drie koppen gebruikt.
Zoals het geval is bij PET-camera’s kan de detectie van twee fotonen bin-
nen het coı¨ncidentietijdsvenster afkomstig zijn van verschillende gebeurtenis-
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sen. Een gebeurtenis waarbij de twee fotonen van dezelfde annihilatie afkom-
stig zijn wordt een echte coı¨ncidentie genoemd, in tegenstelling tot de toe-
vallige coı¨ncidentie, waarbij de fotonen van twee verschillende annihilaties
afkomstig zijn. Gebeurtenissen waarbij e´e´n of twee fotonen verstrooid wor-
den voor of tijdens de detectie noemen we verstrooide coı¨ncidenties. Uit de
uitdrukkingen voor de fracties van deze verschillende gebeurtenissen blijkt dat
bij stijgende activiteit in de FOV de fractie toevallige ten opzichte van echte
coı¨ncidenties lineair toeneemt [13].
Het tijdsvenster moet zo kort mogelijk gekozen worden teneinde de toeval-
lige coı¨ncidenties te vermijden. De grootte van dit venster wordt bepaald door
de tijdsresolutie van de detector en de snelheid van de detectie-elektronica.
In vergelijking met de hierboven besproken PET-systemen uitgerust met
een volledige ring van modulaire BGO-detectoren is de vervalconstante van
het NaI(Tl) kristal iets kleiner, maar het aantal scintillatoren van een gamma-
camera is beperkt tot twee of drie. Dit heeft tot gevolg dat een PET-camera een
veel hogere activiteit in de FOV kan verwerken. NaI(Tl)-kristallen hebben bo-
vendien een lagere detectie-efficie¨ntie voor 511 keV fotonen, door hun lagere
dichtheid. Daarentegen is de energieresolutie van NaI(Tl) bij 511 keV beter
dan die van BGO: 7.5 % voor NaI(Tl) [20] tegenover 20 % voor BGO [38].
2.6.1 Beperkingen
Slechts een kleine fractie van de invallende gebeurtenissen wordt effectief ge-
detecteerd in het coı¨ncidentievenster. Voor een tweekopsconfiguratie zal bij-
voorbeeld slechts ongeveer 1 % van de op e´e´n van de koppen gedetecteerde
fotonen ook effectief aanleiding geven tot de detectie van een coı¨ncidentie. Dit
ligt aan verschillende factoren, die enerzijds te maken hebben met de camera
zelf, en anderzijds met de patie¨nt.
Wat de camera betreft resulteert de lagere dichtheid van het NaI(Tl)-kristal
in vergelijking met BGO in een lagere sensitiviteit. De standaard kristaldikte
die gebruikt wordt in gammacamera’s is 0.95 cm. Een NaI(Tl)-kristal van deze
dikte heeft een voldoende sensitiviteit voor de meest gebruikte fotonenergiee¨n
in SPECT, maar een lage sensitiviteit voor 511 keV annihilatiefotonen. Een
grote fractie van de invallende annihilatiefotonen ondergaat comptonverstrooi-
ing in het detectorkristal, en deze fotonen geven dus slechts een deel van hun
energie aan de detector af. In een NaI(Tl)-kristal met een dikte van 0.95 cm zal
slechts 12 % van de invallende 511 keV fotonen aanleiding geven tot een de-
tectie binnen de fotopiek. 15 % van de fotonen wordt in de detector verstrooid,
terwijl de rest de detector doorkruist zonder met het kristal te interageren. Voor
een kristal met een dikte van 1.9 cm, zoals gebruikt wordt bij de IRIX-camera,
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zal 26 % van de invallende fotonen in de fotopiek gedetecteerd worden, terwijl
20 % verstrooid wordt [7].
Zoals we reeds zagen is de vervaltijd van een NaI(Tl) kristal 240 ns, het-
geen vergelijkbaar is met die van BGO. Hierbij komt echter nog een elektro-
nische dode tijd. De puls die bij detectie uit de PMT komt wordt geı¨ntegreerd,
om de energie- en plaatsbepaling mogelijk te maken. Bij een standaard gam-
macamera ligt deze integratietijd rond de 900 ns. Deze relatief hoge dode tijd
en het klein aantal detectoren (2 of 3) beperkt de telkadans die door de camera
kan verwerkt worden.
De geometrische sensitiviteit van de camera is beperkt omdat slechts een
fractie van de c;d ruimtehoek door de detectoren gemeten wordt. Bij een twee-
kopsconfiguratie bereikt de geometrische sensitiviteit een maximum in het cen-
trum van de FOV, maar daalt tot 0 aan de randen van de FOV.
Wat de factoren betreft die hun oorzaak vinden in de patie¨nt zelf is er het
eerder besproken attenuatie-effect, waardoor sommige fotonen de detector niet
zullen bereiken. Bovendien zal een zekere fractie van de fotonen in de patie¨nt
verstrooid worden waardoor ze bij detectie buiten het energievenster zullen
vallen.
Een andere patie¨ntafhankelijke factor is activiteit die zich in de patie¨nt,
maar buiten de FOV bevindt. Deze activiteit draagt bij tot de enkelvoudige
telkadans, zonder aanleiding te geven tot echte coı¨ncidenties. Deze activiteit
zal dus de tijdsfractie verhogen waarin de camera zich in de dode tijd bevindt,
en bovendien de fractie aan toevallige coı¨ncidenties doen stijgen. In de her-
senbeeldvorming is de invloed van activiteit buiten de FOV klein, omdat zich
in dat geval een groot deel van de activiteit in de FOV bevindt, en de meeste
activiteit buiten de FOV bevindt zich ver genoeg om niet gedetecteerd te wor-
den. Bij oncologische beeldvorming echter kan het gebeuren dat zich binnen
de FOV slechts een beperkte activiteit bevindt, terwijl buiten de FOV, bijvoor-
beeld in de hersenen of de blaas, veel meer activiteit zit. In dit geval kan de
activiteit buiten de FOV een belangrijk probleem vormen voor de beeldvor-
ming.
2.6.2 Verbeteringen
Rekening houdend met de hierboven besproken beperkingen van beeldvor-
ming met een gammacamera in coı¨ncidentiemode zal het niet volstaan om de
detectorkoppen te voorzien van coı¨ncidentiee¨lektronica. Verscheidene andere
aanpassingen aan de apparatuur zullen nodig blijken. Deze aanpassingen zul-
len hierna besproken worden.
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Kristaldikte
De keuze van de kristaldikte van een gammacamera is een afweging tussen
sensitiviteit en resolutie. Voor klassieke gammacamera’s, die werden ontwor-
pen voor de beeldvorming van laagenergetische gammastralen ( < 200 keV)
lag de optimale kristaldikte rond de 0.95 cm, hetgeen een relatief hoge sensi-
tiviteit geeft voor bijvoorbeeld de 140 keV fotonen afkomstig van het veel ge-
bruikte radionuclide eﬀ . Zoals reeds hiervoor besproken geeft deze dikte
echter geen voldoende sensitiviteit voor de hoogenergetische 511 keV annihi-
latiefotonen: slechts 12 % van de invallende fotonen worden in de fotopiek
gedetecteerd [20]. Aangezien een coı¨ncidentie bestaat uit de detectie van twee
fotonen zal de effectieve sensitiviteit slechts het kwadraat van dit getal zijn.
Als we de camera in coı¨ncidentiemode willen gebruiken zullen we dus een
dikker kristal moeten gebruiken, bijvoorbeeld 1.9 cm in plaats van 0.95 cm.
Dit verbetert de fotopiekefficie¨ntie van 12 % tot 26 %, hetgeen ongeveer een
verdubbeling betekent. Deze verdubbeling van de enkelvoudige tellen vertaalt
zich in een verviervoudiging van de fractie gemeten coı¨ncidenties. Het gebruik
van een dikker kristal brengt een verlaging van de intrinsieke resolutie van de
gammacamera met zich mee omdat het bij de scintillatie geproduceerde licht
zich breder over het kristal kan verspreiden. Deze resolutieverlaging zou kun-
nen leiden tot een lagere performantie van de camera in normale SPECT- of
planaire werking. Er werd echter aangetoond dat het resolutieverlies, dat on-
geveer 0.5 mm bedraagt, klinisch waarschijnlijk geen relevantie heeft, vooral
omdat de resolutie in SPECT- of planaire beeldvorming voornamelijk wordt
bepaald door de collimator, en slechts in mindere mate door de intrinsieke re-
solutie. Ook voor de beeldvorming van 140 keV fotonen stijgt de sensitiviteit
met de dikte van het kristal: een camera met een kristal van 1.59 cm dikte heeft
een 10 % hogere sensitiviteit dan een camera met een kristal van 0.95 cm.
Hoge-telkadanswerking
Wanneer fotonen met een energie van 511 keV worden gedetecteerd, wordt,
in vergelijking met de detectie van 140 keV fotonen, vier keer meer scintilla-
tielicht geproduceerd. Dit geeft aanleiding tot een reproduceerbaardere vorm
van de uitgangspuls van de PMT’s. Dit feit kan gebruikt worden om de in-
tegratietijd te verkorten van 900 ns naar slechts 200 ns, hetgeen de dode tijd
van de camera aanzienlijk verkort [39]. Dit verkorten van de integratietijd
wordt gedaan door de techniek van “pulse clipping” toe te passen, waarbij het
signaal na een bepaalde tijd op 0 wordt gehouden. De overblijvende scintilla-
tiee¨nergie moet dan worden geschat uit het eerste deel van het PMT-signaal, via
de zogenaamde pulsstaartextrapolatie (Eng: pulse tail extrapolation). Hierdoor
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vermindert de energie- en plaatsresolutie een beetje, maar stijgt de telkadans-
performantie van de camera aanzienlijk [39].
Lokale centroideberekening (Eng: Local Centroid Calculation).
De plaats van detectie op het kristal wordt, zoals eerder uitgelegd, bepaald door
gebruik te maken van de zogenaamde Angerlogica. Hierbij wordt het cen-
trum van de scintillatie berekend uit de verschillende signalen van de PMT’s.
De simultane detectie van verschillende fotonen op verschillende plaatsen in
het kristal geeft aanleiding tot het verkeerd positioneren van dit centrum en
voor het buiten het energievenster vallen van de detectie. Signalen van PMT’s
die ver gelegen zijn van de detectiepositie zijn zeer klein en kunnen dus door
middel van niet-lineaire voorversterking uit de berekening van de positie ge-
houden worden. Bij de techniek van de lokale centroideberekening wordt de
PMT met het hoogste signaal bepaald, en vervolgens worden enkel de PMT’s
in de onmiddellijke nabijheid van deze PMT gebruikt voor de positiebepaling.
Hierdoor blijft de rest van het detectoroppervlak ontvankelijk voor een nieuwe
detectie [40]. Bovendien wordt het detectoroppervlak soms onderverdeeld in
verschillende zones met elk een aparte, onafhankelijke set elektronica [41].
Meerdere energievensters
Van de annihilatiefotonen die op het 1.9 cm dik NaI(Tl)-kristal invallen zal
20 % verstrooid worden in het kristal. Zoals reeds gezien geven deze gebeur-
tenissen geen aanleiding tot een foute LOR, en deze kunnen dus als nuttige
tellen gebruikt worden. Daarom worden soms naast piek-piekgebeurtenissen,
waarbij beide detecties zich in de fotopiek van het energiespectrum bevin-
den, ook piek-compton- (e´e´n van de twee fotonen werd verstrooid) en zelfs
soms compton-comptongebeurtenissen als nuttige tellen meegerekend (zie fi-
guur 2.7). Als men enkel piek-piekgebeurtenissen opneemt krijgt men beelden
met de beste resolutie en de laagste verstrooiingsfractie. Als men eveneens
piek-comptongebeurtenissen includeert zullen, naast nuttige gebeurtenissen
met een verstrooiing in het kristal, ook fotonen verstrooid in de patie¨nt ge-
bruikt worden, waardoor de resolutie vermindert. Het aantal tellen in het beeld
stijgt echter, zodat mogelijks toch een hogere beeldkwaliteit kan bekomen wor-
den. Uit onderzoek bleek dat de inclusie van compton-comptongebeurtenissen
de verstrooiingsfractie teveel doet stijgen, zodat deze tellen meestal niet wor-
den gebruikt. Men raadt in de literatuur aan standaard slechts de piek-
piekgebeurtenissen te gebruiken, en piek-comptongebeurtenissen te include-
ren als het gaat om een acquisitie met heel weinig tellen [42].
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Figuur 2.7: Verschillende energievensters die bij acquisitie kunnen gebruikt worden:
PP (piek-piek), PC (piek-compton) en CC (compton-compton).
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Graduele absorptieplaten, afscherming en axiale collimatie
Graduele absorptieplaten bestaan uit dunne lagen uit materialen met een dalend
atoomnummer (lood, tin en koper), geplaatst voor het kristal om te voorkomen
dat verstrooide fotonen met een lage energie zouden invallen op het kristal
en zo de dode tijd van de camera zouden verhogen. De verstrooide fotonen
worden geabsorbeerd door het lood, het tin absorbeert de X-stralen die in het
lood geproduceerd worden en de X-stralen gegenereerd in het tin worden door
de koperen plaat geabsorbeerd [43]. Aan de randen van de detectoren wordt
een loden afscherming voorzien om het aantal fotonen die de detector bereiken
van buiten de FOV te minimaliseren [20].
Om de enkelvoudige telkadans nog verder te doen dalen wordt soms axiale
collimatie toegepast. Een axiale collimator bestaat uit parallelle loden platen,
vergelijkbaar met de septa die gebruikt worden bij 2D PET-camera’s. Deze lo-
den platen beperken de axiale invalshoek van de fotonen, terwijl de transaxiale
invalshoek door deze collimatoren volledig vrij wordt gelaten. De maximale
axiale invalshoek bij de axiale collimatoren gebruikt voor de IRIX-camera is
f
: . Axiale collimatie beperkt het aantal fotonen dat van buiten de FOV op
het detectorkristal invalt. Bovendien vermindert de verstrooiingsfractie door
het gebruik van axiale collimatoren. In een volgend hoofdstuk wordt dieper
ingegaan op het effect dat axiale collimatie heeft op de telkadans.
2.7 Besluit en originele bijdragen
In dit hoofdstuk werd een overzicht gegeven van het onderzoeksdomein waarin
het hier voorgestelde werk zich situeert. Het hoofdstuk biedt een basis die no-
dig is voor een goed begrip van de volgende hoofdstukken. Het vakgebied van
de nucleaire geneeskunde wordt kort besproken, waarna dieper wordt ingegaan
op de werking van de gammacamera, het toestel waarop het hier voorgestelde
onderzoek gebeurde. De basiswerking wordt uitgelegd, en enkele beperkin-
gen van het toestel, belangrijk voor het in dit werk voorgestelde onderzoek,
worden besproken. De twee belangrijkste tomografische technieken in de nu-
cleaire geneeskunde, SPECT en PET, worden kort besproken. Hierna wordt
ingegaan op de techniek van de gammacamera-PET, waarover het uitgevoerde
onderzoek handelt. Er wordt vooral aandacht besteed aan de beperkingen van
deze techniek in vergelijking met een PET-camera met een volle ring, en aan
de aanpassingen die de gammacamera moet ondergaan teneinde bruikbaar te
zijn voor PET-beeldvorming.
De uitgebreide literatuurstudie die aan de grondslag ligt van dit hoofdstuk
heeft geleid tot een overzichtsartikel in een internationaal tijdschrift [37].
Hoofdstuk 3
Fysische karakteristieken
van de gammacamera in
coı¨ncidentiemode
3.1 Inleiding
Dit hoofdstuk behandelt de fysische eigenschappen van een specifieke gam-
macamera in coı¨ncidentiewerking. Het gaat hier om de IRIX-camera [7],
de camera die op de dienst Nucleaire Geneeskunde van het UZ Gent werd
geı¨nstalleerd tijdens de duur van dit project. Op deze camera werden alle me-
tingen verricht, en bovendien werd de configuratie van deze camera als basis
genomen om voorbeelden uit te werken van sensitiviteitsberekeningen, zoals
besproken zal worden in de volgende hoofdstukken.
In een eerste deel bespreken we kort de IRIX-camera, waarbij de na-
druk wordt gelegd op de mogelijkheden die het toestel biedt voor opnamen in
coı¨ncidentiemode. Bovendien wordt uiteengezet wat het dataformaat is waar-
mee de camera werkt.
Een volgend deel behandelt een aantal metingen die op het IRIX-systeem
werden uitgevoerd. Dit deel starten we met een bespreking van de NEMA
NU2-2001 standaard [44]. Deze standaard beschrijft hoe de performantie van
PET-systemen (zowel conventionele PET-camera’s als gammacamera’s met
coı¨ncidentieoptie) op een gestandaardiseerde manier moet gemeten worden.
Dit document werd als basis gebruikt bij onze metingen. Hierbij moet wel
opgemerkt worden dat de uitvoering van sommige experimenten niet overeen-
komt met de beschreven standaard. Dit komt enerzijds door het feit dat we
niet beschikten over alle fantomen die in NU2-2001 worden gebruikt, en an-
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derzijds doordat deze nieuwe standaard nog niet bestond op het moment dat
bepaalde metingen uitgevoerd werden. In deze gevallen werd de oudere stan-
daard NEMA NU2-1994 [45] gebruikt.
3.2 Beschrijving van de IRIX-gammacamera
Het IRIX-systeem is een driekopsgammacamera die zowel in planaire-, in
SPECT- als in coı¨ncidentiemode kan werken. De camera wordt ook in een
tweekopsversie geleverd (de AXIS), die volledig identiek is opgebouwd en
ook kan worden uitgebreid naar een (driekops-) IRIX-systeem. In wat volgt
geven we een overzicht van de mogelijkheden van de IRIX-camera, met na-
druk op de werking in coı¨ncidentiemode.
3.2.1 Configuratie van de detectoren
De drie detectorkoppen bevatten een NaI(Tl)-scintillatiekristal met een dikte
van 19 mm. Het gezichtsveld (Eng: FOV: Field of View) van de detector-
koppen bedraagt 508 mm transaxiaal en 381 mm axiaal. De detectoren zijn
aangepast voor werking in coı¨ncidentiemode. Elke detector bevat 59 ronde
PMT’s, waarvan 49 met een diameter van 76.2 mm en 10 met een diameter
van 50.8 mm. De detectoren beschikken over een systeem dat botsingen met
externe voorwerpen detecteert, waarna de beweging van de detectorkop auto-
matisch wordt stopgezet, dit om een veilige werking te garanderen.
In figuur 3.1 wordt de IRIX-gammacamera getoond. De richting die loopt
volgens de rotatieas van de camera, de g -as in de figuur, zal in wat volgt de axi-
ale richting genoemd worden. Het vlak loodrecht hierop, het "S/ -vlak, zullen
we het transaxiale vlak noemen. Voor een bepaald punt h kan het bovendien
nuttig zijn om in het transaxiale vlak over te gaan op een nieuwe assenstelsel,
met assen i en j , respectievelijk de radiale en tangentie¨le richting. Deze as-
sen weerspiegelen immers de symmetrie van de opstelling voor een roterende
camera.
Bovenop de detectoren wordt een afscherming geplaatst afhankelijk van
het type beeldvorming dat men beoogt. In het geval van SPECT gaat het
om een collimator, in het geval van coı¨ncidentiebeeldvorming om een axi-
ale collimator (ook wel axiale filter genoemd) of een open frame, naargelang
men twee- of driedimensionale beeldvorming beoogt. De afscherming voor
coı¨ncidentiebeeldvorming bevat ook graduele absorptieplaten, zoals in het vo-
rige hoofdstuk besproken. De open frames zijn tevens voorzien van loden
afschermingsplaten aan de randen om activiteit van buiten de FOV zoveel mo-
gelijk te weren. De specificaties van de axiale collimator worden door de fa-
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Figuur 3.1: De IRIX-gammacamera met de hoofdassen aangegeven.
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brikant niet vrijgegeven. Ze zijn gedimensioneerd om fotonen met een axiale
invalshoek van meer dan f : te stoppen.
De detectorkoppen staan gemonteerd op een zogenaamde gantry, die zorgt
voor de juiste positionering en beweging van de detectoropstelling.
De detectoren kunnen in verschillende configuraties geplaatst worden. De
configuratie zoals ze te zien is in figuur 3.1, met de detectorkoppen opgesteld
in hoeken van 8 : , 57k98 : en kIc;8 : zullen we in wat volgt de driehoeks- of tri-
angulaire configuratie noemen. Deze configuratie wordt vooral gebruikt voor
de opname van SPECT-beelden, aangezien de configuratie toelaat met de drie
detectorkoppen tot zeer dicht bij de patie¨nt te komen. Dit is belangrijk omdat
zo een optimale resolutie bekomen wordt.
Figuur 3.2 toont een andere mogelijke configuratie, met de detectorkoppen
in hoeken van 8 : , f 8 : en 57698 : geplaatst. In wat volgt zal naar deze confi-
guratie gerefereerd worden als de U-vormige configuratie. Deze configuratie
wordt onder andere gebruikt voor de opname van planaire beelden van het
volledige lichaam, waarbij de detectorkoppen niet roteren, maar langs de axi-
ale as bewegen over de patie¨nt. De U-vorm is ook de configuratie waarmee
de camera in tweekopscoı¨ncidentiemode werkt. Op het moment dat de ca-
mera in het UZ Gent werd geı¨nstalleerd was het enkel mogelijk twee van de
drie koppen voor PET-beeldvorming te gebruiken, hoewel de drie koppen met
coı¨ncidentie-elektronica voorzien waren. De configuratie roteert bij de PET-
acquisitie rond de patie¨nt, waarbij de twee tegenoverstaande detectorkoppen
coı¨ncidenties opmeten.
De detectorkoppen kunnen in de radiale richting bewegen, zodat ze dich-
terbij of verder verwijderd van de patie¨nt kunnen geplaatst worden. Om een
heel kleine FOV te kunnen in beeld brengen is het aangewezen dat de detec-
torkoppen zo dicht mogelijk bij elkaar geplaatst worden. Door de grootte van
de detectorkoppen is er echter een ondergrens aan de detectorradius. Door het
gebruik van een extra bewegingsmogelijkheid in de tangentie¨le richting kan
dit probleem deels omzeild worden. Naarmate de detectorkoppen dichter bij
elkaar komen zullen ze een tangentie¨le verplaatsing uitvoeren, waardoor con-
tact tussen de detectorkoppen vermeden wordt. Dit wordt getoond in figuur
3.3, waarin de camera in driekopsmode geplaatst is met een minimale radius.
De pijlen geven de richting aan van de tangentie¨le verschuiving voor elk van
de koppen.
Om de realistische cameraconfiguratie te kunnen gebruiken bij de bereke-
ning van de sensitiviteit van een IRIX-camera hebben we de exacte tangentie¨le
verschuiving nodig voor een bepaalde camerapositie. We hebben daarom de
tangentie¨le verschuiving gemeten als functie van de detectorradius voor zowel
een triangulaire als een U-vormige configuratie. De aangegeven detectorradii
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Figuur 3.2: De IRIX-gammacamera in een U-vormige configuratie.
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Figuur 3.3: De tangentie¨le verschuiving voor een IRIX-gammacamera in de drie-
hoeksconfiguratie.
zijn gemeten van het centrum van de FOV tot het oppervlak van het scintil-
latiekristal. Op de console van de camera staat de radius aangegeven tot het
oppervlak van de collimator of afscherming; hierbij moet 6.4 cm opgeteld wor-
den om te compenseren voor de dikte van de collimator of de afscherming.
Figuur 3.4 toont het verloop van de tangentie¨le verschuiving als functie van de
detectorradius voor een triangulaire configuratie. Figuur 3.5 toont dit verloop
voor de U-vormige configuratie. De tangentie¨le verschuiving wordt positief
gerekend indien de verschuiving met de klok mee gebeurt, zoals getoond in
figuur 3.3. Voor de U-vormige configuratie zullen twee van de detectoren, de
tegenoverstaande detectoren, moeten verschuiven naarmate de radius van de
derde detector kleiner wordt, teneinde contact met deze detector te vermijden.
Ee´n van deze detectoren verschuift met de klok mee (positieve tangentie¨le ver-
schuiving), de andere tegen de klok in (negatieve tangentie¨le verschuiving).








20 22 24 26 28 30 32 34 36





















Figuur 3.4: De tangentie¨le verschuiving voor een IRIX-gammacamera in de drie-
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Figuur 3.5: De tangentie¨le verschuiving voor een IRIX-gammacamera in de U-
vormige configuratie als functie van de detectorradius.
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3.2.2 Specificaties van de IRIX-gammacamera
De algemene werking van een gammacamera, en van de aanpassingen van
de gammacamera aan de coı¨ncidentiewerking werden in een vorig hoofdstuk
besproken. We zullen hier nader de specifieke eigenschappen van de IRIX-
camera bespreken.
Bij een conventionele gammacamera is de dikte van het NaI(Tl)-
scintillatiekristal 9.5 mm, of 3/8 inch. Zoals reeds eerder besproken volstaat
deze dikte niet voor een efficie¨nte detectie van de hoogenergetische annihila-
tiefotonen. Om de efficie¨ntie op te drijven moet een dikker kristal gebruikt
worden. Bij de IRIX-camera is de dikte 19 mm of 3/4 inch, dus dubbel zo dik
als bij een conventionele camera. De detectieprobabiliteit in de fotopiek stijgt
hierdoor voor een energie van 511 keV van 12 % tot 26 %.
Het systeem beschikt niet over een vertraagd tijdsvenster, zodat niet
op deze manier voor toevallige coı¨ncidenties kan gecorrigeerd worden. Er
wordt op dit moment ook niet op een andere manier voor deze toevallige
coı¨ncidenties gecorrigeerd.
Het coı¨ncidentietijdsvenster van de IRIX-camera bedraagt 10 ns, dus in-
dien twee tellen geregistreerd worden binnen de 10 ns op twee verschillende
detectoren, worden ze beschouwd als afkomstig van dezelfde positronanni-
hilatie. De integratietijd van een gebeurtenis is in SPECT-werking 900 ns,
maar in coı¨ncidentiewerking schakelt de gammacamera over op een hoge-
telkadanswerking waarbij de integratietijd wordt verkort tot 200 ns. Het latere
deel van de puls wordt dan afgeschat door middel van pulsstaartextrapolatie.
Op het moment dat de IRIX-camera geı¨nstalleerd werd in het UZ Gent
was de camera voorzien van XP-elektronica. Hierbij werden 4 analoog-naar-
digitaal-convertoren (ADC’s) per detectorkop voorzien. De detectie en verwer-
king van pulsophoping werd analoog uitgevoerd. In een later stadium werd
de camera voorzien van “Precision”-elektronica, waarbij e´e´n ADC voorzien
is per PMT. De verwerking van pulsophoping gebeurt hier volledig digitaal.
Deze aanpassing geeft de camera een hogere performantie wat betreft de wer-
king bij hoge telkadans. De invloed van de aanpassing op de telkadans werd in
het kader van dit doctoraat onderzocht en zal later in dit hoofdstuk besproken
worden.
De camera kan verschillende energievensters tegelijk opnemen, zodat het
mogelijk is verstrooide fotonen in de acquisitie op te nemen, zoals besproken
werd in het vorige hoofdstuk. Dit wordt echter door de camerafabrikant niet
aangeraden. Zoals hiervoor reeds besproken verhoogt het opnemen van ver-
strooide fotonen in de acquisitie de sensitiviteit van de camera, maar wordt
de resolutie van de opnames hierdoor slechter. Het al dan niet includeren van
verstrooide fotonen is dus een afweging tussen sensitiviteit en resolutie. De
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camerafabrikant kiest dus voor een betere resolutie ten nadele van de sensiti-
viteitswinst die een acquisitie me´t verstrooide fotonen zou opleveren.
3.2.3 Dataformaat
De camera is in staat PET-data op twee verschillende manieren op te slaan.
De eerste manier bestaat erin de data op te slaan in lijstformaat. In dit ge-
val worden er per gedetecteerde coı¨ncidentie een aantal gegevens over deze
coı¨ncidentie opgeslagen. Voor de IRIX-gammacamera is dit: de plaats van
detectie (X- en Y-coo¨rdinaat, in de tabel " 5 , / 5 en " k , / k ) en energie ( , 5
en
,
k in de tabel) van de twee invallende fotonen, de rotatiehoek van de ca-
mera op het moment van detectie ( @mlonqp ), en, als drie detectorkoppen worden
gebruikt, welke twee detectoren de fotonen detecteerden ( rsn7j 4ut l 4 ). Elke ge-
beurtenis wordt chronologisch opgeslagen. De X- en Y- coo¨rdinaten worden
opgeslagen in een cameraspecifieke lengte-eenheid, die achteraf in millime-
ter kan worden geconverteerd, dit teneinde een efficie¨nte opslag toe te laten.
In tabel 3.1 wordt een voorbeeld gegeven van de structuur van een bestand
in lijstformaat. De opslagruimte benodigd voor een bestand in lijstformaat is
evenredig met het aantal gemeten coı¨ncidenties.
Tabel 3.1: Voorbeeld van een bestand in lijstformaat. De v en w -waarden worden
getoond in een cameraspecifieke lengte-eenheid.
Det. No. X1 Y1 E1 (keV) X2 Y2 E2 (keV) Hoek ( : )
1-2 880 1351 511 474 1665 501 0
2-3 1011 1369 480 1112 938 488 0
... ... ... ... ... ... ... ...
3-1 1044 1360 530 1459 131 180 60
... ... ... ... ... ... ... ...
De tweede manier om PET-data op te slaan is in sinogramformaat. In dit
formaat zijn de data reeds gerangschikt in projecties. In het sinogramformaat
wordt er voor elke mogelijke interactielijn (LOR) en elk mogelijk energieven-
ster een geheugenplaats (een bin) voorzien. Als een bepaalde LOR in een
bepaald energievenster wordt gedetecteerd wordt het getal in deze bin met e´e´n
vermeerderd. De geheugenruimte die een bestand in sinogramformaat inneemt
hangt af van het aantal mogelijke bins. In 2D PET blijft het aantal bins relatief
beperkt, maar als in 3D gemeten wordt kan dit aantal zeer groot worden. Als
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het aantal gemeten coı¨ncidenties veel kleiner wordt dan het aantal bins wordt
het meer aangewezen om de data in lijstformaat op te slaan.
De IRIX-gammacamera neemt data op in lijstmode. De gebruiker kan een
optie kiezen waarin de data dan onmiddellijk worden opgeslagen in 2D sino-
gramformaat: zodra een coı¨ncidentie wordt gemeten wordt berekend in welke
bin deze detectie hoort. Een andere mogelijkheid is de data in lijstformaat op
te slaan en achteraf te herleiden naar een 2D sinogram. Dit geeft de gebruiker
de vrijheid achteraf het energievenster en de axiale acceptatiehoek te bepalen.
Het herleiden naar 2D sinogrammen is nodig aangezien de verwerkings-
computer van de camera enkel beschikt over 2D reconstructiealgoritmen die
werken op sinogrammen. Hierbij moet opgemerkt worden dat het herleiden
van lijstformaat-data naar 2D sinogrammen gepaard gaat met een verlies aan
informatie, meer bepaald informatie over de energie van de ingevallen fotonen
en een verlies aan accuraatheid in de plaatsbepaling, omdat het aantal bins be-
perkt moet worden om de grootte van de bestanden werkbaar te houden. Het is
dus wenselijk over een reconstructiealgoritme te beschikken dat een beeld kan
berekenen uitgaande van de data in lijstformaat, zonder dat informatieverlies
optreedt. Hiernaar werd in onze onderzoeksgroep onderzoek verricht [46].
3.3 Metingen
3.3.1 NEMA-karakteristieken
NEMA (NEMA: National Electrical Manufacturers Association) publiceerde
een standaardmethode om de performantie van een SPECT- of een PET-
camera te meten. De standaard die geldt voor de performantiemeting van PET-
camera’s is de NEMA NU2-2001 standaard [44], die sinds kort de NU2-1994
standaard [45] vervangt. De bedoeling van deze standaard is procedures te be-
schrijven voor de evaluatie van de performantie van PET-camera’s, om zo deze
performantie voor verschillende PET-systemen te kunnen vergelijken. Came-
rafabrikanten kunnen de cijfers bekomen met NEMA-metingen citeren om een
idee te geven van de eigenschappen van hun camera, en gebruikers kunnen de
metingen uitvoeren bij wijze van acceptatietest, om te zien of de camera vol-
doet aan de door de fabrikant gespecificeerde kwaliteitsnormen. De standaard
is zo opgesteld dat de metingen kunnen worden uitgevoerd op elk type PET-
camera. In tegenstelling met de vorige standaard NU2-1994 heeft het meest
gebruikte fantoom in deze standaard een lengte van 70 cm. Dit reflecteert de
situatie waarin een beeld wordt gemaakt van het totale lichaam, of waarbij er
zich buiten de FOV van de camera ook nog activiteit bevindt. Deze situatie
doet zich voor in de oncologie, een domein dat voor PET-beeldvorming steeds
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aan belang wint. In de NU2-1994 standaard gebeurden deze metingen met een
fantoom met een lengte van 20 cm, hetgeen meer de situatie van hersenbeeld-
vorming nabootst. In wat volgt zullen we de NU2-2001 standaard bespreken.
Spatiale resolutie
De spatiale resolutie van een camera geeft aan in welke mate het systeem in
staat is twee puntbronnen van elkaar te onderscheiden na reconstructie. De
resolutie van een systeem wordt bepaald door een beeld te maken van punt-
bronnen in lucht, met een voldoend lange acquisitietijd zodat het aantal tellen
in het beeld geen invloed meer heeft op de gemeten resolutie. Dit is de best
haalbare resolutie: in een ree¨le beeldvormingssituatie zal de resolutie slechter
zijn doordat maar een beperkt aantal tellen worden gemeten, en door effecten
van verstrooiing in de patie¨nt.
De resolutie wordt gekarakteriseerd door het meten van de FWHM (Eng:
Full Width at Half Maximum) en de FWTM (Eng: Full Width at Tenth Maxi-
mum) van de puntspreidingsfunctie. De puntbron bestaat uit een kleine hoe-
veelheid geconcentreerde activiteit in de vorm van een
Ra
= oplossing, waarbij
de totale activiteit in de FOV zo laag moet zijn dat het aantal gemeten toeval-
lige coı¨ncidenties kleiner is dan 5% van de totale coı¨ncidenties, en het percen-
tage verlies aan tellen door de dode tijd van het systeem ook onder de 5% blijft.
De activiteit zit in een glazen capillair met een binnendiameter van hoogstens
1 mm en een buitendiameter van hoogstens 2 mm. De uitgestrektheid van de
puntbron in de axiale richting moet kleiner zijn dan 1 mm. De bronnen worden
parallel met de rotatieas in de FOV van de camera gemonteerd, en er worden
6 puntbronnen gemeten: drie in het centrale axiale vlak en drie in het vlak op
een vierde van de axiale FOV verwijderd van dit centrale vlak. De plaatsing
van de puntbronnen in het axiale vlak wordt voorgesteld in figuur 3.6. Ee´n
puntbron staat 1 cm buiten het centrum. De puntbron wordt niet exact in het
centrum geplaatst teneinde niet-representatieve resultaten te vermijden die een










Per puntbron worden minstens 100.000 tellen gemeten teneinde een accu-
rate puntresponsfunctie te bekomen. De pixelgrootte wordt zo klein mogelijk
gehouden, en mag hoogstens een derde zijn van de gemeten FWHM. De opge-
nomen beelden worden gereconstrueerd met gefilterde terugprojectie, zonder
extra laagdoorlaatfilter.
De FWHM wordt voor elke puntbron bepaald door volgens de drie hoofd-
assen in het beeld een e´e´ndimensionaal profiel te nemen. Vervolgens wordt van
deze profielen de hoogte bepaald door een parabool te fitten door het hoogste
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Figuur 3.6: Plaatsing van de puntbronnen in het axiale vlak.
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punt en zijn twee dichtste naburen. De FWHM wordt dan bepaald door de
breedte te schatten op halve hoogte door lineaire interpolatie tussen de pixels
net boven en net onder deze halve hoogte. Hetzelfde wordt gedaan op een
tiende van de hoogte voor de meting van de FWTM. De axiale, radiale (in
het axiale vlak langs de lijn naar het centrum van de FOV) en tangentie¨le (in
het axiale vlak loodrecht op de radiale richting) resolutie op 1 cm radius en
10 cm radius, en in het centrum van de axiale FOV en op een vierde van de
axiale FOV, worden dan berekend door gemiddelden te maken over de gepaste
puntbronnen.
Meting van de verstrooiingsfractie, tellenverlies en toevallige
coı¨ncidenties.
Door verstrooiing van fotonen worden coı¨ncidenties aan de verkeerde LOR
toegekend. Het relatieve aandeel van verstrooide fotonen in de acquisitie is
afhankelijk van het ontwerp en de detectoropstelling van de camera, en van de
patie¨nt. Meting van het tellenverlies en het aantal toevallige coı¨ncidenties geeft
aan hoe accuraat de PET-camera opnames kan uitvoeren bij hoge activiteiten.
Bij deze metingen wordt gebruikgemaakt van het concept van de ruisequi-
valente telkadans (Eng: Noise Equivalent Count Rate, NEC) [47]. De telka-
dans van een camera wordt gegeven door het aantal tellen dat per tijdseenheid
gemeten wordt. Hoe hoger de telkadans ligt, hoe meer tellen de acquisitie be-
vat voor een gegeven acquisitietijd, en dus hoe beter het resulterende beeld
zal zijn. Echter, bij de inkomende tellen zijn er ook verstrooide en toevallige
coı¨ncidenties, en deze dragen wel bij tot de telkadans, maar niet tot de kwali-
teit van het beeld. Om voor dit effect te corrigeren werd de NEC gedefinieerd.
Gegeven een bepaalde telkadans is de bijbehorende NEC de telkadans die,
bij afwezigheid van verstrooiing en toevallige coı¨ncidenties, dezelfde signaal-
ruisverhouding zou geven in het centrum van het beeld.
Het fantoom waarmee de tests gebeuren bestaat uit een cilinder uit polye-
thyleen met een buitendiameter van 203 mm en een lengte van 700 mm. Even-
wijdig met de centrale as en op 45 mm afstand ervan is een gat geboord met een
diameter van 6.4 mm. Door dit gat wordt een lijnbron getrokken die bestaat uit
een plastic buis met een binnendiameter van 3.2 mm en een buitendiameter van
4.8 mm, en met een lengte van minstens 800 mm. De centrale 700 mm wordt
gevuld met een gekende activiteit. Figuur 3.7 toont een transaxiale doorsnede
van de opstelling van dit fantoom. Het fantoom wordt centraal in de FOV ge-
plaatst, gebruikmakend van het standaard patie¨ntbed, en met de orie¨ntatie van
het fantoom zo dat de lijnbron dichtst bij het bed ligt.
Bij het begin van de test wordt de lijnbron gevuld met een activiteit die
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Figuur 3.7: Plaatsing van het fantoom.
hoog genoeg is om toe te laten de maximale telkadans en de maximale NEC te
bepalen. Naarmate de activiteit vervalt worden verschillende metingen van dit
fantoom gemaakt. De metingen moeten frequenter gebeuren dan de helft van
de halfwaardetijd van het gebruikte isotoop. De duur van elke meting moet
kleiner zijn dan een vierde van de halfwaardetijd. De metingen moeten een
volledige dataset opleveren. In het geval van een roterende camera betekent
dit dat de camera gedurende de meting een volledige rotatie moet maken, zo-
als het geval is bij een klinische acquisitie. Elke afzonderlijke acquisitie moet
minstens 500.000 coı¨ncidenties bevatten. Indien dit niet het geval is voor de
metingen bij lage telkadans moeten bij deze activiteitsconcentraties de metin-
gen enkele malen herhaald worden om aan het nodige aantal tellen te komen.
Voor elke acquisitie y en elke snede
)
wordt een sinogram gegenereerd,
zonder enige correctie uit te voeren voor variaties in detectorsensitiviteit of
beelddegraderende effecten als verstrooiing, attenuatie, etc. Ook voor toe-
vallige coı¨ncidenties mag niet gecorrigeerd worden. Schuin invallende tellen
worden door het SSRB-algoritme aan een 2D sinogram toegekend.
Voor de analyse van de metingen worden alle pixels in elk bekomen sino-
gram die verder dan 12 cm liggen van het centrum van het fantoom gelijk aan
nul gesteld. Voor elke projectiehoek  wordt de plaats van de lijnbron bepaald
door de pixel met de maximale waarde, en de projectie voor deze hoek wordt
dan zo verschoven dat deze pixel in het centrum van het sinogram komt te lig-
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Figuur 3.8: Bepaling van het aantal verstrooide tellen.
gen. Vervolgens wordt een gesommeerde projectie z  i 	 D|{ } bekomen door de















Hierin is i een bepaalde pixel in de projectie,  een bepaalde projectiehoek
in het sinogram en i

O	
de locatie van het maximum in de projectie  .
Vervolgens wordt een 40 mm breed gebied gedefinieerd rond het centrum
van de gesommeerde projectie. We noemen de pixelwaarden aan de linker- en
de rechterrand van dit gebied, bekomen via lineaire interpolatie, respectievelijk
z({ D*{ } en z{ D*{ } (figuur 3.8). Het gemiddelde van deze twee waarden wordt
vervolgens vermenigvuldigd met de breedte van het gebied in aantal pixels,
hetgeen het aantal tellen geeft onder de schuine volle lijn in figuur 3.8, en
dit wordt opgeteld bij het aantal tellen buiten het 40 mm gebied. Dit geeft het
aantal verstrooide plus toevallige coı¨ncidenties zJŁ{ D*{ } voor snede
)
en meting
y . Het totaal aantal tellen zW{ D*{ } wordt berekend door alle pixelwaarden
op te tellen. Ook de gemiddelde activiteit 

{ } voor elke meting y wordt
berekend.
De verstrooiingsfractie wordt dan bepaald door de acquisities y; met de
laagste telkadans te beschouwen, waarvoor het tellenverlies minder dan 1%
bedraagt. Voor deze acquisities gaat men ervan uit dat z
JŁ{ D|{ }
enkel uit ver-
strooide fotonen bestaat, en dat z { D*{ }

enkel bestaat uit de som van echte en
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z { D*{ } 
4 (3.2)
De verstrooiingsfractie van het hele systeem wordt berekend als het gewo-

























{ } de acquisitieduur. Ook de totale telkadans voor het gehele sys-
teem { } wordt berekend als de som van de vorige uitdrukking over alle
sneden
)















De som van deze uitdrukking over alle sneden geeft de ware telkadans voor
het totale systeem eH{ } .











terwijl de som over alle sneden weer de toevallige telkadans voor het sys-
teem  J{ } geeft.













en de som over
)
geeft de verstrooide telkadans voor het systeem  { } .
Tenslotte kan, voor elke acquisitie de NEC-telkadans bepaald worden, voor
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V
 J{ D*{ }
4 (3.9)
Als al deze grootheden bepaald zijn, kan men de telkadanscurven uitzetten
voor ware, toevallige en verstrooide tellen, voor het totaal aantal tellen en voor
de NEC als functie van de activiteitsconcentratie. Belangrijke parameters voor
een camera zijn vooral de maximale ware telkadans en de activiteitsconcen-
tratie waarbij deze zich voordoet, en de maximale NEC met de bijbehorende
activiteitsconcentratie. Ook de verstrooiingsfractie van het systeem is belang-
rijk.
Sensitiviteit
De sensitiviteit van een PET-camera drukt uit hoeveel tellen de camera re-
gistreert voor een bepaalde hoeveelheid activiteit, in afwezigheid van attenua-
tie en tellenverlies. Aangezien er steeds een minimum aan omhullend materi-
aal moet aanwezig zijn in de omgeving van de positronemitter om annihilatie
mogelijk te maken, en aangezien dit omhullend materiaal op zichzelf ook een
attenuerend effect heeft, is een attenuatievrije meting in principe onmogelijk.
De attenuatievrije sensitiviteit wordt daarom bepaald door middel van extra-
polatie. Deze techniek werd ontwikkeld door Bailey et al. [48].
Een lijnbron, gevuld met
Ra
= met een nauwkeurig gekende activiteit wordt
opgehangen in het centrum van de transaxiale FOV, op zo’n manier dat de on-
dersteuning van de lijnbron zich volledig buiten de FOV bevindt. De lijnbron
wordt omhuld door holle metalen cilinders met een goed gekende dikte en stij-
gende radius. Bij elke meting wordt een cilinder toegevoegd, tot een totaal van
vier cilinders, zodat vier metingen worden bekomen.
Voor elke snede
)
wordt de telkadans gemeten, en deze telkadans wordt
gecorrigeerd voor het verval van de bron en gesommeerd over
)
, zodat men
 £{ } verkrijgt, horend bij een wanddikte " } . De bekomen data worden














Hierin wordt de in principe gekende ª « , de attenuatiecoe¨fficie¨nt van het
gebruikte metaal, vrij gelaten om te compenseren voor verstrooiingseffecten.
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met e£
® de gecalibreerde activiteit in de lijnbron. Ook de sensitiviteit
voor elke snede afzonderlijk wordt bepaald, gebruik makend van de meting
met slechts e´e´n omhullende cilinder. Zo bekomt men een axiaal sensitiviteits-
profiel.
Accuraatheid van correcties voor telverlies en toevallige tellen
De meeste PET-camera’s passen een correctie toe voor tellenverlies en toeval-
lige coı¨ncidenties. De test die hier volgt bepaalt de accuraatheid van deze cor-
recties, die belang hebben bij kwantitatieve metingen. De test gebeurt aan de
hand van de meting van het tellenverlies en de toevallige coı¨ncidenties, zoals
hiervoor besproken. Hetzelfde fantoom met een lijnbron wordt gebruikt. De
activiteit van de lijnbron moet dusdanig zijn dat een tellenverlies van minstens
50 % optreedt en dat zowel de maximale ware telkadans als de maximale NEC
gemeten kan worden. Vervolgens wordt dit fantoom bemeten voor verschil-
lende activiteiten, door de activiteit te laten vervallen en op gepaste tijdstippen
een meting op te starten. Een circulaire regio van interesse (Eng: Region Of In-
terest, ROI) met een diameter van 180 mm wordt centraal in de FOV getekend.









met z¯ﬃ{ D|{ } het aantal ware tellen in de ROI van snede
)
. Ander-
zijds wordt voor deze snede ook de gee¨xtrapoleerde ware telkadans berekend,
­¢

HKJ{ D*{ } , die zou gemeten worden indien er geen tellenverlies of toevallige
coı¨ncidenties zouden zijn, bekomen uit de meting met de laagste activiteit. De













Dit getal geeft de procentue¨le afwijking aan van de telkadans bekomen
met de correcties voor telverlies en toevallige tellen ten opzichte van de ware
telkadans, bekomen door extrapolatie van het gedrag bij lage telkadans. Als
°
i²D|{ } kleiner dan 0 is betekent dit dat de correctie niet groot genoeg is; een
positieve
°
i7D*{ } wijst op een overcorrectie.
Beeldkwaliteit en accuraatheid van de attenuatie- en verstrooiingscorrec-
tie
In PET-beeldvorming spelen zeer veel factoren een rol, die elk hun invloed
kunnen hebben op de beeldkwaliteit. Daarom werd in de nieuwe NEMA-
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standaard ook een rechtstreekse meting van de beeldkwaliteit voorzien. Het
spreekt echter vanzelf dat deze meting slechts een indicatie kan zijn voor de
beeldkwaliteit die bekomen wordt in klinische situaties. Het fantoom dat voor
deze meting werd ontwikkeld simuleert de acquisitie van het totale lichaam,
met zowel warme (meer activiteit dan de achtergrond) als koude (minder acti-
viteit) lesies. Sferen met verschillende diameters worden gesimuleerd in een
omgeving met een niet-uniforme attenuatiecoe¨fficie¨nt. Er is ook activiteit aan-
wezig buiten de FOV. Het contrast en de signaal-ruisverhouding voor koude
en warme sferen wordt gemeten, alsook de accuraatheid van de toegepaste
verstrooiings- en attenuatiecorrectie.
Bij de metingen wordt
Ra
= gebruikt. De activiteitsconcentratie voor de
achtergrond is 370 MBq per 70.00 l, hetgeen een typische concentratie is voor
een geı¨njecteerde patie¨nt. Als door de fabrikant een lagere geı¨njecteerde dosis
wordt aangeraden, zoals het geval is bij PET-beeldvorming met een gammaca-
mera, kan men een lagere activiteitsconcentratie gebruiken. De koude sferen
bevatten water zonder activiteit, de warme sferen hebben een concentratie van
4 en 8 maal de achtergrondactiviteit. Een lijnbron wordt gevuld met een acti-
viteit van 116 MBq.
Het gebruikte fantoom bestaat uit vier delen: een lichaamsfantoom met
een minimale lengte van 180 mm, 6 vulbare sferen met verschillende diameter,
een structuur met lage dichtheid teneinde de longen te simuleren en de cilinder
met de lijnbron zoals die reeds gebruikt werd in de meting van de verstrooi-
ingsfractie. De precieze vorm en afmetingen van elk van deze componenten
zijn uiteraard vastgelegd door de NEMA-standaard.
Er wordt een meting gedaan van het fantoom over een axiale lengte van
100 cm, gedurende 60 min. Deze tijd omvat ook de opname van een trans-
missiebeeld teneinde te kunnen corrigeren voor attenuatie. De beelden worden
gereconstrueerd met het algoritme en de instellingen die ook in de klinische
praktijk worden gebruikt.
In de analyse van de beelden wordt de snede gebruikt die het centrale deel
van de sferen in beeld brengt. Op elk van de sferen wordt een ROI getekend,
die de omtrek van de sferen zo nauwkeurig mogelijk volgt. Ook in de ach-
tergrond worden ROI’s getekend, met een identieke grootte als de ROI’s van
de sferen, in totaal 60 van elke grootte. Het gemiddeld aantal tellen in elke
achtergrond-ROI wordt berekend. Het contrast voor elke warme sfeer wordt
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de gemiddelde achtergrondactiviteit voor sfeer y ,
\´
de activiteitsconcentratie
in de warme sferen en

¶ de concentratie in de achtergrond. Voor de koude
sferen wordt het contrast
³























rµ} de standaarddeviatie van het aantal tellen in de achtergrond-ROI
y .
Om de fout, gemaakt door de attenuatie- en verstrooiingscorrectie te me-
ten, wordt een circulaire ROI getekend op het longequivalente materiaal, met
een diameter van 30 mm. 12 achtergrond-ROI’s worden getekend met dezelfde











met z(¹·7FI¸ﬃ{ D het gemiddeld aantal tellen in de ROI op het longequivalent
materiaal en z
¶
{ D het gemiddeld aantal tellen in de achtergrond-ROI’s.
3.3.2 Telkadansperformantie
De performantie van een gammacamera bij hoge telkadans is een belangrijke
parameter bij de werking in coı¨ncidentiemode. Tijdens de duur van dit on-
derzoek werd de elektronica van de IRIX-camera veranderd, met snellere de-
tectoren tot gevolg, waardoor de performantie bij hoge telkadans beter werd.
De invloed van deze aanpassing werd gemeten. Bovendien werd de perfor-
mantie van de nieuwe elektronica wat betreft de telkadans nader onderzocht.
Deze metingen werden uitgevoerd voor de NEMA-NU2 2001 standaard uit-
gegeven werd. Daardoor werden ze nog grotendeels uitgevoerd volgens de
vorige standaard uit 1994 [45] en volgens de aanwijzingen van de cameracon-
structeur [49]. Wel werd er reeds rekening gehouden met de mogelijkheid van
activiteit buiten de FOV door, naast metingen met het standaardfantoom met
een lengte van 20 cm, ook metingen met een lang fantoom (150 cm) uit te
voeren.
Er werden voor de telkadansmetingen twee verschillende fantomen ge-
bruikt. Om de invloed van activiteit in de FOV te bestuderen werd een uni-
form cilindrisch fantoom met een diameter van 21.5 cm en een axiale lengte
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van 17 cm gebruikt. De volume-inhoud van dit fantoom is 6.2 l. Dit fantoom
werd tijdens de meting in het centrum van de FOV geplaatst, met de as van de
cilinder volgens de axiale richting van de camera. Aangezien de axiale uitge-
strektheid van dit fantoom kleiner is dan de axiale FOV van de camera (37.1
cm) includeert dit fantoom geen activiteit buiten de FOV.
Zoals reeds besproken kan dit bij patie¨nten wel het geval zijn en kan deze
activiteit een negatieve invloed hebben op de telkadansperformantie van de
camera. Om de invloed van de activiteit buiten de FOV te onderzoeken ge-
bruikten we een tweede fantoom, dat bestond uit een uniforme cilinder met
een diameter van 20 cm en een lengte van 150 cm, dus veel langer dan de axi-
ale FOV van de camera. De volume-inhoud van dit fantoom is 73 l. Het korte
fantoom kan in vergelijking met een klinische beeldvormingssituatie worden
beschouwd als het ideale geval, waarbij er zich geen activiteit in de FOV be-
vindt, terwijl het lange fantoom kan beschouwd worden als het slechtst denk-
bare geval, waarbij er heel veel activiteit buiten de FOV aanwezig is. We
merken hierbij op dat de door ons onderzochte omstandigheden slechter zijn
dan het geval is bij de NEMA NU2-2001 standaard, aangezien de lengte van
het fantoom in dat geval slechts 70 cm bedraagt. Bij beeldvorming van de her-
senen gaat een groot deel van de activiteit naar de hersenen zelf, en is er weinig
activiteit daarbuiten. Het korte fantoom zal dit geval dus het best benaderen.
In oncologische toepassingen daarentegen is het mogelijk dat zich een groot
deel van de activiteit buiten de FOV bevindt, zodat dit beter benaderd wordt
door het lange fantoom.
De fantomen werden gevuld met een hoge activiteit aan
Ra
F-FDG, waarna
verschillende opnames van het fantoom werden gemaakt naarmate de activi-
teit verviel. Het fantoom werd zowel in de axiale als in de transaxiale richting
gecentreerd in de FOV. De data werden in lijstformaat opgenomen. De op-
names duurden 1 min per activiteitsconcentratie. De data werden opgenomen
met twee tegenoverstaande detectorkoppen, aangezien op het moment van de
meting de driekopsoptie nog niet aanwezig was. Dertig cameraorie¨ntaties tus-
sen 8;: en 57698;: werden gebruikt. Alle data binnen een energievenster van 100
% rond 411 keV werden in lijstformaat opgenomen. De data in lijstmodefor-
maat werden vervolgens herverdeeld naar 2D projecties door middel van het
SSRB-algoritme, zoals besproken in het vorige hoofdstuk, gebruikmakend van
een energievenster van 30% rond de piek bij 511 keV.
Het aantal toevallige en verstrooide coı¨ncidenties werd op de volgende ma-
nier bepaald. De opgenomen data werden herverdeeld naar 90 projecties, zon-
der toepassing van een geometrische correctie. De aldus verkregen sinogram-
men werden opgeteld voor elke axiale snede. De resulterende sinogrammen
werden vervolgens gesommeerd langs de rotatieas. Dit resulteert in een pro-
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Figuur 3.9: Fit van toevallige en verstrooide coı¨ncidenties aan het sinogram-profiel
(x-as in cm).
fiel zoals getoond in figuur 3.9. De staarten van dit profiel buiten de centrale










Deze fit wordt eveneens getoond in figuur 3.9.
Het totaal aantal coı¨ncidenties wordt verkregen door alle tellen in de cen-
trale 24 cm van het profiel op te tellen. Het aantal verstrooide en toevallige
coı¨ncidenties wordt geschat aan de hand van het aantal tellen onder de gefitte
curve in de centrale 24 cm. Het aantal ware tellen werd dan verkregen door
deze verstrooide en toevallige tellen van het totaal aantal coı¨ncidenties af te
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de ratio van verstrooide en toevallige
coı¨ncidenties ten opzichte van ware coı¨ncidenties.
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We bekeken eerst het verschil in haalbare telkadans tussen de oudere
XP-elektronica en de nieuwe Precision-elektronica, zoals hiervoor besproken.
Deze metingen werden uitgevoerd met het korte fantoom. Dezelfde meting
gebeurde vo´o´r en na de installatie van de Precision-elektronica. Het fantoom
werd met een precies gekende hoge activiteit centraal in de FOV geplaatst, en
de telkadans aangegeven op de console werd op verschillende tijdstippen geno-
teerd. We berekenden aan de hand van deze tijdstippen en de vervalconstante
van
Ra
F de activiteit in de FOV op dat tijdstip. Figuur 3.10 toont de gemeten
telkadans als functie van de activiteit in de FOV, zowel voor de XP- als voor
de Precision-elektronica.
We zien dat voor lage activiteiten de telkadans lineair stijgt met activi-
teit. Bij hogere activiteiten wijkt de curve echter af van het lineair gedrag en
stijgt trager dan lineair met stijgende activiteit. Dit komt door het tellenverlies
te wijten aan de dode tijd van de camera. Voor nog hogere activiteiten daalt
de telkadans zelfs als functie van de activiteit, hetgeen aangeeft dat de gam-
macamera een paralyseerbaar systeem is. Bij de nieuwe elektronica blijft het
verloop lineair voor een veel hogere activiteit. Dit komt doordat de dode tijd
van het systeem door de snellere elektronica aanzienlijk verlaagd is. We mer-
ken ook op dat het verloop van de telkadans voor beide gevallen gelijkloopt bij
lage activiteiten. Dit geeft aan dat de sensitiviteit van beide systemen dezelfde
is, een systeem met een hogere sensitiviteit zou een lineair verloop tonen met
een steilere helling.
Om deze resultaten te kaderen hebben we dezelfde meting herhaald voor
een PET-systeem met zestien volle detectorringen, bestaande uit elk 512 aparte
BGO-detectormodules: de ECAT-camera. Het is bekend dat dit soort camera’s
een veel hogere telkadans aankunnen dan een gammacamera. We zien inder-
daad in figuur 3.11 dat de curve in het onderzochte gebied lineair blijft. Dit is
slechts een relatieve meting, men kan de gemeten telkadans van de ECAT niet
vergelijken met die van de IRIX-camera, aangezien het energievenster van de
ECAT vastligt en dus niet vrij te bepalen is.
Vervolgens hebben we op het systeem met de nieuwe Precision-elektronica
een meer uitgebreide meting uitgevoerd van het verloop van de telkadans. De
totale telkadans, de toevallige en verstrooide telkadans en de NEC werden be-
paald als functie van de activiteit in de FOV. Dit gebeurde zowel met gebruik
van axiale filters als in 3D werking. Zowel de telkadans voor het korte als
voor het lange fantoom werden gemeten. In figuren 3.12, 3.13 en 3.14 worden
respectievelijk de totale telkadans, de toevallige en verstrooide telkadans en de
NEC uitgezet als functie van de activiteit, zowel bij gebruik van axiale filters
als in 3D mode. Figuren 3.15, 3.16 en 3.17 tonen dezelfde curves, ditmaal bij
gebruik van het lang fantoom.
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Figuur 3.11: Telkadans van de Siemens ECAT PET-camera.
Op deze curves worden twee soorten meetfouten gemaakt. Enerzijds wordt
er bij elke telkadansmeting een bepaalde fout gemaakt omdat de meting on-
derhevig is aan de poissonruis van het gemeten vervalproces. Deze fout wordt
relatief kleiner naarmate meer tellen gemeten worden. We kunnen de fout dus
voldoende klein maken door langer te meten, steeds rekening houdend met het
feit dat de meettijd klein moet blijven in vergelijking met de vervalconstante
van de gebruikte positronemitter. Is dit niet meer mogelijk, bijvoorbeeld voor
lage activiteitsconcentraties, dan moet men overgaan op herhaalde metingen.
Het relatief gelijkmatige verloop van de gemeten curves doet vermoeden dat in
ons geval de invloed van poissonruis beperkt is. Een andere bron van meetfou-
ten is de bepaling van de gebruikte activiteit. Aangezien deze bepaling voor
elke meting slechts e´e´nmaal gebeurt, waarna we de activiteit in het fantoom
laten vervallen, leidt deze fout tot een globale horizontale verschuiving van de
curve. Bij de meting van het korte fantoom voor open frames hebben we ech-
ter door omstandigheden halverwege de meting moeten stilleggen, waarna het
fantoom opnieuw gevuld werd en de meting werd hervat. Dit vertaalt zich in
figuren 3.12, 3.13 en 3.14 in een knik in de buurt van de activiteitsconcentratie
van 2 MBq/L. De grootte van de knik geeft een idee van de grootte van de fout
die gemaakt wordt bij het bepalen van de activiteit: moest deze activiteitsbepa-
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Figuur 3.12: Totale telkadans voor een kort fantoom.
ling perfect gebeuren, dan zou de onderbreking niet zichtbaar zijn in de curves,
en zouden de twee delen van de curve perfect aansluiten.
Wat betreft het kort fantoom vonden we, voor een opname met axiale fil-
ters, een maximum van 11.3 5ﬃ8 _ coı¨ncidenties per seconde. Dit maximum
werd gevonden bij een activiteitsconcentratie van 12.1 MBq/l. De maximale
NEC werd bij dezelfde activiteitsconcentratie gevonden, en bedroeg 5.1 5ﬃ8 _
tellen per seconde. In 3D mode wordt de maximale totale telkadans reeds be-
komen bij een activiteitsconcentratie van 1.98 MBq/l. Deze maximale totale
telkadans bedraagt 16.6 5ﬃ8 _ tellen per seconde. De maximale NEC in 3D,
gevonden bij dezelfde activiteitsconcentratie, bedroeg 9.74 5ﬃ8o_ tellen per se-
conde. Uit de NEC-curves voor het korte fantoom blijkt duidelijk dat, voor
lage activiteitsconcentraties, de NEC veel hoger ligt in 3D mode dan met axi-
ale filters (3 a´ 6 keer hoger). De maximale NEC wordt bereikt bij een veel
lagere activiteitsconcentratie. Als de activiteit in de FOV echter te hoog wordt,
zullen axiale filters gebruikt moeten worden, aangezien in dat geval de puls-
ophoping in 3D mode te groot zal worden. Voor lage activiteiten (tot ongeveer
3MBq/l) is de 3D mode het meest performant.
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Figuur 3.13: Toevallige en verstrooide telkadans voor een kort fantoom.
Dreuille et al. [52] maten de NEC-curve voor de ElGems Varicam, een twee-
kopsgammacamera met coı¨ncidentiemogelijkheden, werkend met axiale fil-
ters. Zij vermelden een maximale NEC van 891 tellen per seconde bij een
activiteitsconcentratie van 14.5 MBq/l. Dezelfde onderzoeksgroep heeft ook
het verloop van de NEC gemeten voor een andere tweekopsgammacamera, de
ADAC-VERTEX, in 3D werking [53]. De maximale NEC bedroeg 3.0 5ﬃ8 _
tellen per seconde bij een activiteit van 8 MBq/l. Een modulaire PET-camera
met een volle-ringdetector haalt veel hogere NEC-waarden, de maximale NEC
voor de EXACT HR+ is bijvoorbeeld 84 5ﬃ8o_ tellen per seconde met axiale
septa, en 110 5ﬃ8 _ in 3D werking [26].
De curves voor de toevallige en verstrooide telkadans tonen duidelijk een
kwadratisch verloop voor lage activiteitswaarden. Dit komt door het feit dat
het aantal toevallige tellen kwadratisch oploopt met stijgende activiteit, terwijl
het aantal verstrooide tellen, net als het totaal aantal tellen, lineair stijgt met
de activiteit [13]. Voor de lage activiteitswaarden zal de curve dus gevormd
worden door de som van een lineaire en een kwadratische term. Voor hogere
activiteiten zal, net als voor het totaal aantal tellen, de pulsophoping een rol
beginnen spelen, zodat de curve een maximum bereikt en voor nog hogere
activiteiten daalt.
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Figuur 3.15: Totale telkadans voor een lang fantoom.
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Figuur 3.17: NEC telkadans voor een lang fantoom.
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Uit de figuren van de curves opgenomen met het lang fantoom kan men
de invloed van activiteit buiten de FOV aflezen. Het is duidelijk dat, voor 3D
mode, de maximaal haalbare totale en NEC-telkadans wordt bekomen bij veel
lagere activiteitsconcentraties dan bij het kort fantoom, en bovendien ook veel
lager is. De maximale totale telkadans is 7.53 5ﬃ8o_ tellen per seconde, bij een
activiteitsconcentratie van 0.975 MBq/l. De maximale NEC wordt reeds bij
een lagere activiteitsconcentratie bekomen: 0.734 MBq/l. Ze bedraagt 2.83
5ﬃ8 _ tellen per seconde. Bij de acquisitie met axiale filters was de hoogste
gemeten activiteitsconcentratie nog te laag om de maximale totale telkadans
en NEC te bepalen, aangezien we voor de meting slechts over een beperkte
activiteit beschikten.
Zoals in de NEMA-standaard beschreven wordt kan men uit de telka-
dansmetingen met de laagste concentraties de verstrooiingsfractie afleiden.
Men kan bij deze laagste concentraties immers aannemen dat er geen toevallige
coı¨ncidenties meer optreden, zodat er onder de gefitte curve in figuur 3.9 enkel
verstrooide coı¨ncidenties worden gedetecteerd. De verstrooiingsfractie wordt
dan gegeven door de verhouding van het aantal tellen onder de gefitte curve tot
het totaal aantal tellen. Voor de opnames met het korte fantoom werd in 3D
een verstrooiingsfractie van 18% gevonden, en bij gebruik van axiale filters
12%. Het is dus duidelijk dat de axiale filters relatief meer verstrooide fotonen
tegenhouden dan echte coı¨ncidenties. De verstrooiingsfractie bij gebruik van
het lang fantoom lag een stuk hoger: 26% in 3D en 17% bij gebruik van axiale
filters. Bij de interpretatie van deze getallen moet opgemerkt worden dat de
verstrooiingsfractie sterk afhankelijk is van het gebruikte energievenster [54].
We hebben in dit geval een energievenster van 30% gebruikt, hetgeen overeen-
stemt met de klinische praktijk en de aanbeveling van de fabrikant.
Teneinde de resultaten in verband met de verstrooiingsfractie te kaderen
vermelden we hier enkele resultaten uit de literatuur. De Dreuille et al. [52,53]
hebben de verstrooiingsfractie gemeten van de ADAC VERTEX camera en van
de ElGems Varicam, twee tweekopsgammacamera’s met coı¨ncidentieoptie. De
meting gebeurde volgens de NEMA-NU2 standaard uit 1994, en moeten dus
vergeleken worden met onze resultaten met het korte fantoom. De meting werd
uitgevoerd met axiale filters en een energievenster van 20% voor wat betreft
de Varicam, en in 3D bij de VERTEX, bij deze meting werd het energieven-
ster niet gemeld. Voor de Varicam werd een verstrooiingsfractie van 18.8%
gemeten [52], voor de VERTEX was dit 27% [53]. Sossi et al. maten de
verstrooiingsfractie voor de tweekopsgammacamera ADAC-MCD volgens de
nieuwe NEMA-NU2 2000-standaard. De ADAC-MCD werkt in 3D en inclu-
deert bovendien zowel piek-piek- als piek-comptongebeurtenissen. Zij komen
dan ook tot een grote verstrooiingsfractie van 48% [55].
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3.3.3 Spatiale resolutie
In deze paragrafen onderzoeken we de spatiale-resolutie-eigenschappen van
driekopscoı¨ncidentiedetectie. Zoals reeds vermeld kunnen de detectorkoppen
van de IRIX-driekopscamera in verschillende configuraties geplaatst worden.
In de U-vormige configuratie worden twee van de koppen evenwijdig met el-
kaar geplaatst, en de derde kop vormt met deze twee een hoek van f 8 : . In
de triangulaire configuratie maken de drie detectorkoppen een hoek van 57k98;:
met elkaar. Door de eindige dikte van het scintillatiekristal is de resolutie van
een coı¨ncidentiecamera afhankelijk van de gemiddelde hoek waarmee de fo-
tonen op het scintillatiekristal invallen. Men noemt dit effect in de literatuur
het interactiediepte-effect (Eng: Depth Of Interaction, DOI). De gemiddelde
invalshoek is afhankelijk van de gebruikte configuratie en van de rotatieradius
van de detectoren. Uit simulaties is gebleken dat het DOI-effect kleiner wordt
naarmate de detectorradius stijgt, en dat het effect belangrijker is in een trian-
gulaire dan in een U-vormige configuratie [56].
Anderzijds zal een positron bij annihilatie met een elektron een bepaalde
impuls bezitten. Door het behoud van impuls zal dit er toe leiden dat de twee
annihilatiefotonen niet exact in tegengestelde richting zullen worden uitgezon-
den. De hoekspreiding tussen de twee fotonen is van de orde van 8
4Y¿
: . Dit
betekent dat de connectielijn tussen de twee punten van detectie niet exact
door de plaats van annihilatie zal lopen, hetgeen resulteert in een degradatie
van de resolutie. Dit effect zal uiteraard belangrijker zijn voor grotere detec-
torradii: de resolutiedegradatie stijgt lineair met de afstand van de annihilatie
tot de detectorkoppen.
Het is niet a priori duidelijk welke van de twee hierboven beschreven ef-
fecten bepalend zal zijn voor de resolutie. Bovendien zullen in een realistische
situatie de fotonen een verstrooiingsmedium doorkruisen alvorens de detec-
tor te bereiken, bijvoorbeeld het lichaam van de patie¨nt. De resolutie zal dan
nog verder degraderen door het verstrooiingseffect. Ook de invloed van deze
factor werd onderzocht. Bij verstrooiing in de patie¨nt zal minstens e´e´n van
de fotonen van de oorspronkelijke LOR afwijken onder een bepaalde hoek.
We kunnen hier dus ook verwachten dat het effect van dit verschijnsel op de
resolutie groter zal worden voor stijgende detectorradius.
Voor onze metingen maakten we gebruik van de axiale filters, die de axiale
invalshoek beperken tot f : . Als bron gebruikten we een
¨ÀÁ
puntbron met
een activiteit van 5¨ªÂÃ in het centrum van de FOV. Deze puntbron is gecali-
breerd en in elke dimensie kleiner dan 1 mm.

ÀÁ
is een isotoop dat met een
halfwaardentijd van 2.60 jaar door positronemissie vervalt naar
ﬃÀ
¥ . Beelden
werden opgenomen gedurende 20 min, in 60 rotatiestappen van de camera.
Elk beeld van de puntbron bevatte tenminste 10.000 tellen teneinde de resolu-
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tie accuraat te kunnen bepalen.
Beelden van de puntbron in lucht werden opgemeten, zowel voor de U-
vormige als voor de triangulaire configuratie, en dit voor verschillende de-
tectorradii. Teneinde de invloed van verstrooiing op de resolutie na te gaan
werden eveneens beelden opgenomen van de puntbron in het centrum van een
met water gevulde cilinder, met een diameter van 20 cm en een axiale lengte
van 19 cm. Deze cilinder werd geplaatst in het centrum van de FOV, met zijn
as parallel met de rotatieas van de camera. Dezelfde metingen van deze op-
stelling werden uitgevoerd als voor het geval van de puntbron in lucht. Door
de aanwezigheid van het fantoom in de FOV konden de kleinste detectorradii
echter niet gemeten worden.
De beelden werden in lijstmode opgenomen, en vervolgens herordend naar
tweedimensionale projecties met behulp van het SSRB (Eng: Single Slice
Rebinning)-algoritme. We gebruikten een energievenster van 30% rond de
fotopiek, zoals in een klinische beeldvormingssituatie. Beelden werden gere-
construeerd met de kleinst mogelijke pixelgrootte (0.6 mm), teneinde de re-
sultaten niet te laten afhangen van deze pixelgrootte in het gereconstrueerde
beeld. De beelden werden gereconstrueerd door middel van gefilterde terug-
projectie zonder gebruik van een extra laagdoorlaatfilter.
De FWHM en FWTM werd berekend door profielen te nemen door het
maximum in het beeld, en dit in de drie hoofdrichtingen van het beeld: de
axiale richting, die overeenkomt met de rotatieas van de camera, en de twee
transaxiale richtingen loodrecht hierop. De berekening van de FWHM en de
FWTM gebeurden zoals beschreven wordt in de NEMA NU2-2001 standaard.
De resultaten van de resolutiemetingen worden getoond in figuren 3.18,
3.19, 3.20, en 3.21. Deze figuren tonen respectievelijk de axiale en transaxiale
FWHM en FWTM. De resolutiecurves worden zowel voor de U-vormige als
voor de triangulaire configuratie getoond, voor de puntbron in lucht en voor de
puntbron in het met water gevuld fantoom. De detectorradius in de horizontale
as van deze figuren is de detectorradius die werd afgelezen op de console van
de camera. Zoals eerder vermeld moet hier 6.4 cm bij opgeteld worden om
de afstand van het centrum van de FOV tot het kristaloppervlak te verkrijgen,
dit om rekening te houden met de dikte van de afscherming of van de axiale
collimatoren.
Wat betreft de fout op de metingen merken we hier op dat we, wat het
aantal gemeten tellen betreft voor het bepalen van de profielen, de aanbeveling
van de NEMA-standaard hebben gevolgd, zodat er kan vanuit gegaan wor-
den dat een voldoende nauwkeurige bepaling van de FWHM en de FWTM
mogelijk was. Dit wordt trouwens ondersteund door de observatie dat de cur-
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Figuur 3.18: FWHM in transaxiale richting als functie van de detectorradius.
verstrooiend medium anderzijds, twee metingen die onafhankelijk van elkaar
gebeurd zijn. Wel is het mogelijk dat de resolutie gedegradeerd wordt door een
verkeerde ruimtelijke kalibrering van de camera. Dit geeft aanleiding tot wat
men zou kunnen beschouwen als een systematische fout op de resolutieme-
tingen, aangezien het effect van deze verkeerde kalibrering steeds hetzelfde is
voor een bepaalde camerastand. Hierbij dient echter wel opgemerkt te worden
dat ook klinische beelden met dit effect opgenomen worden, zodat de gemeten
resolutie toch die is die in de klinische toepassing van de camera geldt, en in
dat opzicht dus niet als meetfout moet beschouwd worden. In [57] werd aan-
getoond dat de invloed van fouten in de camerakalibratie meer invloed hebben
op de resolutie voor een driekopssysteem dan voor een tweekopscamera.
Zoals uit figuur 3.18 blijkt vertonen de resolutiecurves voor FWHM on-
geveer hetzelfde verloop in lucht als in verstrooiingsmedium. Voor een U-
vormige configuratie lopen de curves gelijk, bij een triangulaire configuratie
is de impact van het verstrooiingsmedium blijkbaar groter. We zien over het
algemeen een stijging van de FWHM naarmate de detectorradius groter wordt.
De curves voor de axiale FWHM tonen voor de triangulaire configuratie
een dalende FWHM voor stijgende detectorradius, terwijl de FWHM voor de
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Figuur 3.20: FWTM in transaxiale richting als functie van de detectorradius.
U-vormige configuratie ongeveer constant blijft.
In figuur 3.20 kunnen we zien dat de invloed van verstrooiing groter is
in de staarten van de puntspreidingsfunctie, waar de FWTM wordt gemeten,
dan ter hoogte van de FWHM, en dit vooral voor de triangulaire configuratie.
Ruwweg is er een toename van de FWTM naarmate de detectorradius stijgt.
Figuur 3.21 ten slotte toont de FWTM in de axiale richting. We zien hier,
net als voor de axiale FWHM, een afname van de FWTM met stijgende de-
tectorradius voor een triangulaire configuratie, terwijl er een stijging is met
stijgende radius voor de U-vormige configuratie.
Bij de beschouwing van de resolutie-eigenschappen van een gammacamera
in coı¨ncidentiemode moeten we verscheidene factoren in rekening brengen.
Enerzijds is er een resolutieverlies door schuin invallende fotonen, door de
eindige dikte van het detectorkristal. Dit effect wordt belangrijker voor kleine
detectorradii, omdat in dat geval de gemiddelde invalshoek groter is. Er werd
aangetoond dat dit effect een belangrijker rol speelt in een triangulaire confi-
guratie dan in een U-vormige configuratie, omdat bij de eerste de gemiddelde
invalshoek groter is [56].
Ook het effect van de niet-collineariteit van de fotonen moet in rekening
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Figuur 3.21: FWTM in axiale richting als functie van de detectorradius.
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gebracht worden. Dit resulteert in een lineair stijgende resolutiedegradatie
naarmate de detectorradius stijgt. Ook de verstrooiing van fotonen heeft een
degraderend effect op de resolutie.
Wat betreft de transaxiale FWHM zien we weinig verschil tussen de reso-
lutie voor de puntbron in lucht en die in water. We verwachten inderdaad dat
het degraderend effect van verstrooiing zich vooral laat voelen ter hoogte van
de FWTM. Het feit dat de FWHM stijgt voor stijgende radius laat vermoeden
dat niet-collineariteit van de fotonen in dit geval het belangrijkste effect is. Er
is een groter verschil tussen de resolutie in water ten opzichte van die in lucht
voor de triangulaire configuratie dan voor de U-vormige configuratie. Dit kon
verwacht worden, aangezien de verstrooiingsfractie afhangt van de ruimtehoek
waaronder de bron gezien wordt, en deze is groter voor de triangulaire confi-
guratie.
Bij de bespreking van de axiale resolutie is het belangrijk ook op te merken
dat twee extra factoren de resolutie zullen bepalen. Axiale collimatoren wer-
den voor de detectoren geplaatst, hetgeen de axiale invalshoek beperkt. Boven-
dien worden de lijstmode acquisities tot tweedimensionale projecties herver-
deeld met het SSRB-algoritme. Het is gekend uit de literatuur dat dit algoritme
leidt tot een resolutieverlies in de axiale richting. Dit resolutieverlies is echter
minimaal in het centrum van de FOV, waar alle metingen uitgevoerd zijn.
Voor de triangulaire axiale resolutie zien we een duidelijke daling als func-
tie van de detectorradius, terwijl dit niet het geval is voor een U-vorm. Dit kan
verklaard worden door het feit dat de invalshoek een grotere rol speelt in de
triangulaire configuratie, omdat hier deze invalshoek gemiddeld groter is.
Algemeen kan gezegd worden dat de FWHM voor een triangulaire con-
figuratie groter is dan deze van de U-vormige configuratie. De triangulaire
configuratie heeft dus minder goede resolutie-eigenschappen.
Wat betreft de FWTM metingen moet opgemerkt worden dat deze onder-
hevig zijn aan ruis, aangezien in dit gebied van de puntspreidingsfunctie het
aantal tellen zeer laag ligt. Zoals verwacht kon worden is er een groot verschil
tussen de transaxiale FWTM in lucht en in water, vooral in het triangulair ge-
val. Dit verschil is kleiner in de axiale richting, waar veel verstrooide fotonen
worden tegengehouden door de axiale collimatie.
3.4 Besluit en originele bijdragen
In dit hoofdstuk werden een aantal fysische eigenschappen van een gam-
macamera in coı¨ncidentiewerking nader bestudeerd. Eerst werd de IRIX-
gammacamera besproken, het driekopssysteem dat voor de metingen gebruikt
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werd. Vervolgens werd dieper ingegaan op de nieuwe NEMA NU2-2001 stan-
daard voor de performantiemeting van PET-systemen.
In een volgende paragraaf werd het verloop van de totale telkadans van
het IRIX-systeem onderzocht, evenals de NEC en de toevallige en verstrooide
coı¨ncidenties. Deze metingen gebeurden zowel met open frame als met axiale
filters, en dit voor twee verschillende fantomen: een kort fantoom om de situ-
atie zonder activiteit buiten de FOV te simuleren, en een lang fantoom om de
invloed van activiteit buiten de FOV te onderzoeken. Ook de verstrooiingsfrac-
tie werd bepaald voor beide fantomen, zowel in 3D als bij gebruik van axiale
filters.
Tenslotte werd een uitgebreide studie gemaakt van de resolutie-
eigenschappen van een driekopscoı¨ncidentiesysteem. De invloed van detec-
torradius, detectorconfiguratie en verstrooiingsmedium werd onderzocht.
De studie van de telkadansperformantie van de IRIX-camera, zowel voor
een 2D- als voor een 3D-werking, met en zonder activiteit buiten de FOV
vormt een origineel aspect van het in dit hoofdstuk voorgestelde werk. De
studie van de resolutie-eigenschappen van driekopscoı¨ncidentiebeeldvorming
vormt een andere originele bijdrage.
De resultaten besproken in dit hoofdstuk werden voorgesteld op verschei-
dene nationale en internationale conferenties en verschenen als conferentie-








Zoals we reeds opmerkten is e´e´n van de belangrijkste beperkingen van het ge-
bruik van de gammacamera in coı¨ncidentiemode de beperkte telkadans die het
toestel kan verwerken. Dit komt door het feit dat elke detector is opgebouwd
uit e´e´n groot kristal, zodat elk invallend foton dat met dit kristal interageert
de detector tijdelijk onontvankelijk maakt voor de verwerking van een nieuwe
inval.
De acquisitietijd voor klinische beelden is beperkt, enerzijds om econo-
mische redenen, anderzijds ook om redenen van patie¨ntvriendelijkheid. Bo-
vendien kan een patie¨nt slechts gedurende een bepaalde tijd stilliggen; als de
acquisitie te lang duurt zullen er onvermijdelijk bewegingsartefacten optreden.
De combinatie van een lage telkadans met een beperkte acquisitietijd heeft tot
gevolg dat de opnames een beperkt aantal tellen zullen bevatten, en dus dat de
beelden een lage signaalruisverhouding zullen hebben.
Ee´n van de mogelijke oplossingen om te komen tot meer tellen in een
acquisitie is het gebruikmaken van een derde detectorkop [63]. De gamma-
camera die op de dienst nucleaire geneeskunde in het UZ Gent staat is een
driekopscamera, hoewel in eerste instantie de coı¨ncidentie-optie op deze ca-
mera werd ontwikkeld voor twee van de drie koppen, die dan een hoek van
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57698;: maken ten opzichte van elkaar. De derde detectorkop staat tijdens de
acquisitie aan de zijkant en vervult geen rol in de beeldvorming. Door ook
aan deze derde detectorkop coı¨ncidentie-elektronica toe te voegen, kunnen er
binnen hetzelfde tijdsbestek meer nuttige tellen gemeten worden.
Een andere belangrijke reden om het gebruik van een derde detector-
kop te overwegen ligt in het sensitiviteitsprofiel van een tweekopscamera in
coı¨ncidentiemode. Zoals hierna zal worden beschreven, is de sensitiviteit voor
een tweekopsgammacamera in het centrum van de FOV (Eng: Field of View,
gezichtsveld) maximaal, en daalt de sensitiviteit ongeveer lineair met toene-
mende afstand tot het centrum. Dit heeft tot gevolg dat aan de buitenkant
van de FOV de sensitiviteit zeer laag wordt. Hiervoor kan gecorrigeerd wor-
den door het aantal geregistreerde tellen na reconstructie te vermenigvuldigen
met een factor, afhankelijk van de plaats in de FOV. Hierdoor wordt echter niet
voorkomen dat de statistische kwaliteit van de beelden aan de rand van de FOV
zeer laag is, en dus het beeld daar een lage signaalruisverhouding vertoont.
Voor toepassingen waarbij relatief kleine structuren in beeld worden ge-
bracht waarvan de plaats a priori gekend is, zoals bijvoorbeeld het geval is in
cardiologische beeldvorming, is deze lage signaalruisverhouding aan de ran-
den niet zo dramatisch; men moet er enkel voor zorgen dat het orgaan dat men
in beeld wil brengen zich zo centraal mogelijk bevindt in het gezichtsveld van
de camera. Voor andere toepassingen, in de oncologie bijvoorbeeld, wenst
men een beeld op te nemen van het totale lichaam, en is niet a priori duidelijk
waar in het beeld de interessante informatie zal gelokaliseerd zijn. In dit geval
is het uiteraard belangrijk dat het beeld overal van zo hoog mogelijke kwaliteit
is, en kan de lage signaalruisverhouding aan de rand van de FOV dus wel voor
problemen zorgen.
In dit geval kan een derde kop voor de oplossing zorgen, want in drie-
kopscoı¨ncidentiebeeldvorming heeft het sensitiviteitsprofiel een totaal ander
verloop. Dit zal hierna in detail besproken worden.
In dit hoofdstuk berekenen we de tweedimensionale sensitiviteit voor een
gammacamera in coı¨ncidentiemode. Er wordt hierbij uitgegaan van de veron-
derstelling dat de sensitiviteit onafhankelijk is van de axiale richting, de rich-
ting van de rotatieas. Deze veronderstelling gaat tot op zekere hoogte op voor
acquisities in 2D mode, waarbij gebruik gemaakt wordt van axiale filters die
de axiale hoek van inval beperken. Dat de 2D benadering in dit geval kan ge-
bruikt worden zal in een later hoofdstuk aangetoond worden. Als de acquisitie
gebeurt in 3D mode, dus zonder het gebruik van axiale filters, gaat de benade-
ring niet meer op. In dat geval moet de sensitiviteit in 3D berekend worden,
zoals in het volgend hoofdstuk besproken zal worden.
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Figuur 4.1: Geometrie van een tweekopscoı¨ncidentiesysteem.
4.2 Geometrische sensitiviteit van een tweekopsca-
mera
We zullen eerst de 2D sensitiviteit van de klassieke tweekopsconfiguratie be-
rekenen. De geometrische eigenschappen van dit probleem worden getoond in
figuur 4.1.
We wensen de sensitiviteit van een bepaalde LOR (Eng: Line Of Response,




: , of, wat in het geval van een tweekopscamera equivalent is, over
57698;: , bezit het probleem een rotationele symmetrie rond het rotatiecentrum
(Eng: Center Of Rotation, COR). Het is dan ook duidelijk dat de sensitiviteit
van een bepaalde LOR enkel afhankelijk zal zijn van haar loodrechte afstand
tot het COR

. We definie¨ren de sensitiviteit van een bepaalde LOR als de
camerarotatiehoek waarover de LOR door de camera gedetecteerd wordt. De
formule voor de sensitiviteit van een LOR op een afstand

van het COR wordt
gegeven door:


























Hierin staat  voor de lengte van de detectorkoppen,
 
voor de afstand
tussen de twee koppen en, zoals reeds vermeld,

voor de loodrechte afstand
van de LOR in kwestie tot het COR [64–67].
Deze vergelijking werd bekomen door de uiterste detectorstanden te bepa-
len waarbij de LOR nog gedetecteerd wordt. De hoek tussen deze detector-
standen geeft dan de sensitiviteit van de LOR. De voorgaande formule werd
in de literatuur [66] afgeleid door de detectorkoppen effectief te laten roteren
rond het COR. In figuur 4.1 hebben we voor een licht gewijzigde aanpak ge-
kozen: in plaats van de detectoren te laten roteren om het COR laten we de
LOR zelf roteren, hetgeen natuurlijk op hetzelfde neerkomt. Deze zienswijze
zal later de uitbreiding naar andere detectorconfiguraties vereenvoudigen.
Om deze uitbreiding nog verder te vereenvoudigen zullen we de detector-
















 de hoek tussen de x-as en de linkerhoek van de bovenste detectorkop;
en ] tenslotte is de afstand van het COR tot de hoeken van de detectorkop-
pen. Net als  en
 
beschrijven deze coo¨rdinaten de detectorconfiguratie op
unieke wijze onder bepaalde voorwaarden: de detectorkoppen moeten dezelfde
grootte hebben, gecentreerd staan ten opzichte van het COR (geen tangentie¨le
verplaatsing) en op eenzelfde afstand staan van het COR.

































































We zullen nu trachten deze formule uit te breiden voor het geval van drie-
kopsbeeldvorming.
























































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































Figuur 4.2: Ontbinding van het driekopsprobleem in drie maal een tweekopspro-
bleem.
4.3 Algemene sensitiviteit van PET met planaire detec-
toren
Bij driekopscoı¨ncidentiebeeldvorming zijn er verschillende configuraties
mogelijk, naargelang de hoeken die de detectoren ten opzichte van el-
kaar maken. De berekening van de geometrische sensitiviteit bij drie-
kopscoı¨ncidentiebeeldvorming valt uiteen in drie maal de berekening van het
tweekopsgeval, waarbij de detectoren echter een bepaalde, eventueel van 57698 :
verschillende, hoek met elkaar kunnen maken (zie figuur 4.2). Immers, een
LOR moet, om gedetecteerd te worden, twee van de detectoren doorkruisen.
We zullen nu het probleem van de geometrische sensitiviteit van een LOR
bij beeldvorming met twee planaire detectoren zo algemeen mogelijk trach-
ten op te lossen. Daarvoor zullen we de detectorconfiguratie in zo algemeen
mogelijke termen beschrijven. We kiezen het COR als de oorsprong van ons
assenstelsel Û , en de positie van de detectoren wordt beschreven door mid-










voor detector 2. De poolcoo¨rdinaten voor deze punten zijn respectie-
velijk  ]    	 ,  ]      	 ,  ]      	 , en  ]    	 . We laten hierbij elke restrictie
wat betreft plaats en grootte van beide detectoren vallen. De geometrie van het
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Figuur 4.3: Geometrie van twee detectoren in een driekopscoı¨ncidentiesysteem.
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4.3.1 LOR-sensitiviteit
We wensen nu de geometrische sensitiviteit te berekenen van een LOR met
loodrechte afstand tot het COR â . De rotatie van de detectorconfiguratie rond
het COR is equivalent met een rotatie van de LOR, waarbij deze steeds rakend
blijft aan een cirkel met straal â en middelpunt Û .Voor de hoeken waaronder de
LOR de twee detectorkoppen met elkaar verbindt, wordt de LOR gedetecteerd.
De sensitiviteit van de LOR wordt dus gegeven door het verschil tussen de
uiterste hoeken waarvoor de LOR nog gemeten wordt.
Deze hoeken worden in figuur 4.3 aangeduid met volle lijnen. Het is dui-
delijk uit deze figuur dat, als we de LOR roteren over ã9ä , er twee zones zijn
waarin de LOR gedetecteerd wordt, op de figuur aangeduid door å en åæ . De
totale sensitiviteit van de LOR wordt dan gegeven door de som van deze twee
hoeken.
Niet voor elke â is er een bijdrage van zowel å als åæ . Op de figuur is
bijvoorbeeld te zien dat, als â groter wordt, de hoek åæ uiteindelijk nul zal
worden. Voor nog grotere hoeken wordt ook å nul. å æ wordt nul als de cirkel
de verbindingslijn tussen âç en â¹è snijdt, terwijl å nul wordt zodra de cirkel de
verbindingslijn tussen é²ç en éè snijdt. De voorwaarde waaronder å groter dan


















































































Als å groter is dan nul zal deze hoek bijdragen tot de sensitiviteit. In figuur
4.3 wordt å bepaald door de verbindingslijnen tussen de punten â è en é è en
detector 1, rakend aan de cirkel met straal â . Deze lijnen snijden echter detec-
tor 1 niet in alle gevallen. Men kan bijvoorbeeld aan de hand van figuur 4.3
eenvoudig nagaan dat, indien â een weinig groter gekozen wordt, de lijn vanuit
âÜè rakend aan de cirkel naast detector 1 zal vallen, en dat we in plaats daarvan
de lijn van é ç naar detector 2 moeten gebruiken. Om te bepalen welke lijnen
precies moeten gebruikt worden, moeten we de waarde van a bepalen waar-
voor de cirkel raakt aan de verbindingslijn tussen âÜè en é7ç , â\÷ , en, analoog, de
waarde van â waarvoor de cirkel raakt aan de verbindingslijn tussen âç en é^è ,
â\÷÷ . Deze waarden worden gegeven door:














































































Eens we deze waarden berekend hebben, weten we van waaruit de lijnen
moeten getrokken worden om å te bepalen voor een gegeven â . Als âXúûâÜ÷
gebruiken we de lijn vanuit é^è naar detector 1, als âSüýâ ÷ moet de lijn vanuit
âç naar detector 2 gebruikt worden. Analoog, als âþúßâÜ÷÷ wordt de lijn vanuit
é²ç naar detector 2 gebruikt, en voor âsüâ ÷÷ de lijn van â¹è naar detector 1.
De vergelijkingen die de hoeken van deze lijnen geven zijn:

















































In feite zijn dit de hoeken met de x-as van de lijn tussen de oorsprong en
het raakpunt van de LOR met de cirkel met straal â . Deze lijn staat loodrecht
op de LOR in kwestie. Aangezien å echter enkel afhankelijk is van het verschil
tussen twee hoeken, kunnen we deze vergelijkingen gebruiken. De waarde van
å wordt gegeven door  
ï

, waarbij   en  berekend worden met e´e´n van
de vergelijkingen hierboven. We maken het onderscheid tussen twee gevallen:
â\÷ýâ\÷÷ of â\÷ êýâ\÷÷ . In het eerste geval zijn er drie mogelijkheden voor de
waarde van å als functie van â :
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In het andere geval, â ÷ êâ ÷÷ , zijn de mogelijkheden:
1. â ú â\÷÷ , de hoeken worden bepaald door de lijnen uit é²ç en é^è : de
vergelijking voor å is dezelfde als voor de eerste mogelijkheid in het
eerste geval.




























3. â ê â\÷ , de hoeken worden bepaald door de lijnen uit â ç en â è : de
vergelijking voor å is dezelfde als voor de laatste mogelijkheid in het
eerste geval.
Berekening van å æ
De berekening van å æ verloopt volledig analoog met de berekening van å . Ook
in dit geval moeten we de waarden van â bepalen waarvoor de cirkel raakt aan
de verbindingslijnen tussen âç en é^è , en tussen é²ç en âÜè . Deze waarden spelen
echter enkel een rol in de berekening van åæ indien deze lijn de x-as aan de
negatieve zijde snijdt, en in dit geval speelt deze lijn geen rol in de berekening
van å .
Als de lijnen de oorsprong langs de negatieve zijde snijden, dan worden de























































































Indien â úUâ\÷ , dan moet de lijn van â ç naar detector 2 gebruikt worden,
anders moet de lijn van é^è gebruikt worden. Analoog, als â úAâ ÷÷ gebruiken
we de lijn van âÜè naar detector 1, terwijl, als âýü â\÷÷ , de lijn van é7ç naar
detector 2 moet gebruikt worden. De vier vergelijkingen die de hoeken van de
lijnen vanuit de detectorhoekpunten geven worden nu:
78 2D geometrische sensitiviteit van een gammacamera


















































Zoals bij de berekening van å kunnen we weer twee gevallen onderschei-
den: â\÷âÜ÷÷ of âÜ÷­êâ\÷÷ . De drie mogelijkheden in het eerste geval zijn:
























































































In het tweede geval zijn de mogelijkheden:
1. Als â úßâ\÷÷ , worden de hoeken bepaald door de lijnen uit âç en âÜè : zie
eerste geval.






























3. Als â ê0â ÷ , worden de hoeken bepaald door de lijnen uit é²ç en é^è : zie
eerste geval.
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Figuur 4.4: Geometrie van twee detectoren in een driekopscoı¨ncidentiesysteem in het
geval van identieke detectoren.









In het voorgaande hebben we de LOR-sensitiviteit berekend in het meest al-
gemene geval, zonder enige veronderstelling te maken over positie en grootte
van de detectoren. In de meeste praktische gevallen echter kan men zulke ver-
onderstellingen wel maken. In dat geval kunnen enkele vereenvoudigingen
aangebracht worden. In deze paragrafen zullen we veronderstellen dat de de-
tectoren dezelfde grootte hebben en dat de afstand van de detectoren tot het
COR ook dezelfde is. Deze configuratie wordt getoond in figuur 4.4.























. Het kan eenvoudig
geverificeerd worden dat dan â\÷ ø â\÷÷ , zodat we slechts twee mogelijkheden
overhouden: ofwel is âSúAâ ÷ , ofwel âCüAâ ÷ . Om de vergelijkingen verder te
vereenvoudigen gebruiken we de parameters
ë
, & en ' om de detectorconfigu-
ratie te beschrijven. De betekenis van deze parameters wordt getoond in figuur
4.4.
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Voor een driekopsconfiguratie, of, meer algemeen, voor een meerkopscon-
figuratie, moet å
,-/.30/2
gesommeerd worden over alle mogelijke combinaties
van twee detectoren om uiteindelijk de volledige sensitiviteit van de LOR te
berekenen.
4.3.2 Pixelsensitiviteit
In de voorgaande secties werd de geometrische sensitiviteit van een bepaalde
LOR afgeleid, gegeven de detectorconfiguratie. Het is ook van belang de sen-
sitiviteit van een bepaalde pixel (Eng: Picture element) in het beeldvlak te
kennen. Om deze te berekenen gaan we ervan uit dat de sensitiviteit in een
pixel kan benaderd worden door de sensitiviteit in het centrum van dit pixel.
Deze sensitiviteit kan op eenvoudige wijze afgeleid worden uit de sensitiviteit
van de LOR’s.
Ook hier is er weer sprake van een rotationele symmetrie rond het COR
door de rotatie van de camera. Ook de pixelsensitiviteit zal dus enkel functie





sommeren we alle bijdragen van de LOR’s die door deze pixel
gaan. Deze pixel kiezen we op de X-as, op een afstand â van het COR. Zoals te
zien in figuur 4.5 heeft een LOR door de pixel en met een hoek 5 ten opzichte




Figuur 4.5: Overgang van sensitiviteit van een LOR naar de sensitiviteit van een
pixel.



















Indien bij de reconstructie de grootte van de pixels te groot gekozen moet
worden, zodat de benadering van de sensitiviteit als deze in het centrum van de
pixel niet meer voldoet, kan men de sensitiviteitsverdeling berekenen op een
fijner raster dan het raster gebruikt bij de reconstructie. Als sensitiviteit wordt




Om de bekomen vergelijkingen te evalueren, en om meer te weten te komen
over het verloop van de sensitiviteit van driekopsgammacamera’s, hebben we
de vergelijkingen toegepast op drie configuraties die in de praktijk kunnen
worden gerealiseerd met de IRIX-gammacamera. De afmetingen van de de-
82 2D geometrische sensitiviteit van een gammacamera
Figuur 4.6: Onderzochte configuraties: (a) tweekops, (b) driehoeks- en (c) U-vormige
configuratie.
tectorkoppen werden zo gekozen dat ze in overeenstemming waren met die
van de IRIX-camera, dus: ' = 528 mm. We kozen als radius van de detec-
torkoppen 400 mm, hetgeen betekent dat
ë
= 472 mm. De sensitiviteit werd
berekend voor drie verschillende configuraties. De eerste configuratie is de
camera in tweekopsmode, zoals hij op het moment van dit onderzoek werd
gebruikt. De tweede mogelijkheid die werd bekeken is een configuratie met
de drie detectorkoppen geplaatst in een gelijkzijdige driehoek, in wat volgt
de driehoeksconfiguratie of triangulaire configuratie genoemd. Tenslotte werd
een U-vormige configuratie beschouwd, een tweekopsconfiguratie waarbij een
derde kop aan de zijkant wordt bijgeplaatst, die een hoek van @BADC maakt met
de andere twee koppen. De onderzochte configuraties staan afgebeeld in figuur
4.6.
4.4.2 LOR-sensitiviteit
Eerst werd voor elke configuratie de LOR-sensitiviteit berekend. De hiervoor
bekomen profielen worden voorgesteld in figuur 4.7. We herkennen onmid-
dellijk de lineair afnemende sensitiviteit voor de tweekopsconfiguratie. De
driekopsconfiguratie heeft een hogere sensitiviteit dan de tweekopsconfigura-
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Figuur 4.7: Sensitiviteitsprofielen van een LOR voor een tweekops- (streepjeslijn),
een driehoeks- (volle lijn) en een U-vormige (puntjeslijn) configuratie. De sensitiviteit
is uitgezet als functie van de afstand tot het COR.
tie, maar we zien dat de sensitiviteit nabij het centrum van de FOV daalt. De
sensitiviteit voor een U-vormige configuratie tenslotte is relatief constant door-
heen de gehele FOV.
4.4.3 Pixelsensitiviteit
De pixelsensitiviteiten voor de drie configuraties worden getoond in figuren
4.8, 4.9 en 4.10. In deze figuren geeft het beeld een indruk van de sensitivi-
teit doorheen de FOV. De beeldintensiteit is evenredig met de sensitiviteit op
deze plaats. Boven dit beeld en rechts van dit beeld zijn respectievelijk een
horizontale en een verticale doorsnede weergegeven. Deze doorsneden zijn
genomen op de plaatsen aangegeven door de haarlijnen in het beeld. In de
rechterbovenhoek tenslotte is een oppervlakterepresentatie weergegeven van
de sensitiviteit, waarbij de hoogte van het oppervlak op een bepaalde plaats
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Figuur 4.8: Sensitiviteitsprofiel voor tweekopsgeometrie.
evenredig is met de sensitiviteit op die plaats.
4.4.4 Gemiddelde sensitiviteit over de FOV
Om te weten te komen welke configuratie de hoogste sensitiviteit geeft voor
een bepaalde beeldvormingssituatie, hebben we de gemiddelde sensitiviteit be-
rekend over de totale FOV. We deden dit voor verschillende detectorradii. De
resultaten van deze berekening staan in figuur 4.11.
In sommige gevallen is het vooral belangrijk een hoge sensitiviteit te heb-
ben in een beperkt gebied van de FOV, terwijl de sensitiviteit daarbuiten van
minder belang is. Dit is het geval als a priori goed gekend is waar in het
lichaam het orgaan dat in beeld moet worden gebracht zich bevindt. Dit is
bijvoorbeeld zo voor beeldvorming van het hart, de hersenen en gewrichten
zoals de knie. Men zorgt er dan voor dat dit orgaan zich centraal in het beeld
bevindt. Om dit soort situaties te onderzoeken hebben we de gemiddelde sen-
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Figuur 4.9: Sensitiviteitsprofiel voor driehoekige geometrie.
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Figuur 4.11: Gemiddelde sensitiviteit in radialen over de gehele FOV als functie van
de detectorradius.
sitiviteit voor de verschillende configuraties ook berekend in het centrale deel
van de FOV, namelijk een schijf met radius 50 mm. Het verloop van deze
gemiddelde sensitiviteit als functie van de detectorradius is weergegeven in
figuur 4.12.
4.4.5 Monte-Carlosimulatie van 2D sensitiviteit
De juistheid van de berekeningen werd nagegaan aan de hand van Monte-
Carlosimulaties. De Monte-Carlotechniek wordt in het domein van onderzoek
en ontwikkeling in de nucleaire geneeskunde vaak gebruikt om datasets te ge-
nereren en om de performantie van bepaalde ontwerpen te evalueren [68]. Men
gebruikt de techniek bijvoorbeeld om de distributie van verstrooide fotonen te
berekenen, bij het ontwerp van nieuwe collimatoren en bij het bepalen van de
invloed van verscheidene parameters op de beeldkwaliteit.
De Monte-Carlotechniek kan gezien worden als een statistische simula-
tiemethode waarbij toevalsgetallen worden gebruikt als basis voor de simula-
tie van een bepaald systeem of fysisch proces. Dit systeem of proces wordt
beschreven door e´e´n of meerdere waarschijnlijkheidsdichtheidsfuncties (Eng:























Figuur 4.12: Gemiddelde sensitiviteit in radialen over de centrale 50 mm van de FOV
als functie van de detectorradius.
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Probability Density Function, pdf). Als deze pdf’s accuraat gedefinieerd wor-
den, kan de simulatie gebeuren door het pad van een groot aantal willekeurig
gekozen gebeurtenissen te volgen, waarbij de waarschijnlijkheid dat een be-
paald pad gekozen wordt gegeven wordt door de pdf’s.
In de nucleaire geneeskunde zal bijvoorbeeld een bepaalde verdeling van
de activiteit vooropgesteld worden. Aan de hand van deze verdeling wordt
dan op toevallige wijze de plaats en richting van emissie van een foton of po-
sitron berekend. Het pad van dit deeltje tot de detectie wordt dan gevolgd. De
mogelijkheid bestaat om onderweg verschillende fysische processen en eigen-
schappen van de meetopstelling te modelleren, zoals verstrooiing, attenuatie,
de collimator, de onzekerheid op de plaatsbepaling van de detector, in het geval
van een positron de vrije weglengte van het positron, de niet-colineariteit van
de uitgezonden fotonen en dergelijke meer. Het incorporeren van deze effecten
vereist de koppeling van een bepaalde pdf aan het effect.
Monte-Carlosimulaties hebben een aantal voordelen ten opzichte van fy-
sische experimenten. Voor een gegeven configuratie kan men op eenvoudige
wijze bepaalde parameters aanpassen en vervolgens het effect van deze veran-
dering op de eigenschappen en de performantie van het systeem onderzoeken.
De techniek is aldus een heel handig hulpmiddel in het ontwerp en de opti-
malisatie van een beeldvormingssysteem. Bovendien kan informatie over het
gevolgde pad van afzonderlijke gebeurtenissen worden bijgehouden. Op die
manier kan het effect onderzocht worden van processen die niet experimen-
teel gemeten kunnen worden. Zo is het onmogelijk de verstrooide component
exact van de niet-verstrooide component te onderscheiden bij een meting met
een gammacamera. Met een Monte-Carlometing echter kan men bijhouden of
een bepaald foton al dan niet verstrooid werd, en zo de verstrooide component
onafhankelijk van de niet-verstrooide component onderzoeken.
Verscheidene onderzoeksgroepen hebben Monte-Carlosimulatoren ont-
wikkeld voor toepassingen in nucleaire geneeskunde, en stellen de code vrij
beschikbaar voor andere onderzoekers. Zo is SimSET een Monte-Carlopakket
dat kan gebruikt worden voor de simulatie van SPECT- en PET-metingen [69].
GEANT [70], een pakket ontwikkeld door CERN (Centre Europe´en de Re-
cherche Nucle´aire) is een simulator die oorspronkelijk bedoeld was voor ge-
bruik in de hoge-energiefysica, maar die ook veelvuldig gebruikt wordt voor
toepassingen in de nucleaire geneeskunde. Een meer volledig overzicht van in
de nucleaire geneeskunde gebruikte Monte-Carlopakketten, en van toepassin-
gen van Monte-Carlotechnieken in de nucleaire geneeskunde kan men vinden
in [71].
De Monte-Carlosimulator die hier gebruikt werd, werd ontwikkeld in onze
onderzoeksgroep. Het gaat om een eenvoudige 3D PET-simulator geschre-
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ven in C, die geen rekening houdt met de vrije weglengte van een positron en
niet-colineariteit van de annihilatiefotonen. Een gebeurtenis wordt met andere
woorden gesimuleerd door het gelijktijdig uitzenden van twee fotonen in te-
gengestelde richting. Deze fotonen worden dan al dan niet gedetecteerd door
de camera. Het programma houdt ook geen rekening met verstrooiings- en
attenuatiee¨ffecten.
Om de sensitiviteitsprofielen van de gammacamera te berekenen wordt een
uniforme bronverdeling gesimuleerd. Indien de twee fotonen effectief worden
gedetecteerd wordt de pixelwaarde van het pixel vanwaar de fotonen afkomstig
zijn vermeerderd met 1. Als een groot aantal fotonparen wordt gesimuleerd zal
uiteindelijk de pixelwaarde evenredig zijn met de sensitiviteit op die plaats. Op
die manier worden sensitiviteitsprofielen bekomen. De simulator is zo ontwor-
pen dat elk foton dat op de detector invalt ook effectief gedetecteerd wordt.
Op die manier is het inderdaad de geometrische sensitiviteit die gesimuleerd
wordt, los van andere effecten. Om een 2D acquisitie te simuleren werd de
axiale hoek waaronder de fotonen uitgezonden werden beperkt tot 9 C . De rota-
tie van de gammacamera werd verkregen door bij elk gesimuleerd fotonenpaar
een willekeurige stand van de camera te kiezen. Op die manier wordt een
continue rotatie van de camera gesimuleerd.
De drie onderzochte configuraties werden gesimuleerd met een detector-




Tabel 4.1 toont het totale aantal coı¨ncidenties dat effectief door de detectoren
werd gedetecteerd.
Tabel 4.1: Aantal gedetecteerde coı¨ncidenties voor de drie configuraties.




De aldus verkregen sensitiviteitsprofielen werden genormaliseerd ten op-
zichte van de berekende profielen door de totale oppervlakte onder de twee
profielen gelijk te maken. De gesimuleerde en berekende profielen worden
voor de drie configuraties getoond in figuren 4.13, 4.14 en 4.15. Uit deze figu-
ren blijkt duidelijk dat de berekeningen goed overeenstemmen met de Monte-
Carlosimulaties. Men zou de Monte-Carlotechniek kunnen gebruiken om de
sensitiviteit van een bepaalde configuratie te berekenen, maar deze techniek
4.5. Bespreking 91
Figuur 4.13: Monte-Carlosimulatie (volle lijn) en berekende sensitiviteit (streepjes-
lijn) voor een tweekopsconfiguratie.
is ordes van grootte trager dan de hier voorgestelde techniek, aangezien een
voldoende aantal fotonen gesimuleerd moet worden teneinde de statistische
fluctuaties in het resultaat voldoende klein te houden.
4.5 Bespreking
Bij coı¨ncidentiebeeldvorming met twee koppen is de geometrische sensitivi-
teit zeer niet-uniform. De sensitiviteit bereikt een maximum in het centrum
van de FOV en daalt lineair met stijgende afstand tot dit centrum. De zeer lage
sensitiviteit aan de rand van de FOV resulteert daar in een zeer lage signaal-
ruisverhouding in het beeld. Dit is met name in oncologische beeldvorming
een belangrijk probleem, aangezien de zones van verhoogde opname waarnaar
gezocht wordt zich a priori overal in de patie¨nt kunnen bevinden, en dus ook
aan de randen van de FOV. Hierdoor kan het gebeuren dat belangrijke infor-
matie gemist wordt door de lage beeldkwaliteit aan de rand.
In een triangulaire configuratie varieert de sensitiviteit minder. Als de ra-
dius van de detectoren echter toeneemt daalt de sensitiviteit in het centrum van
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Figuur 4.14: Monte-Carlosimulatie (volle lijn) en berekende sensitiviteit (streepjes-
lijn) voor een U-vormige configuratie.
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Figuur 4.15: Monte-Carlosimulatie (volle lijn) en berekende sensitiviteit (streepjes-
lijn) voor een triangulaire configuratie.
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de FOV. Voor zeer grote radii wordt de sensitiviteit in het centrum zelfs 0. Dit
gebeurt op het moment dat de radius  groter wordt dan F GH9ã' .
Deze dalende sensitiviteit in het centrum kan problemen opleveren bij
beeldvorming van bijvoorbeeld het torso of abdomen van de patie¨nt, zeker
als het gaat om obese patie¨nten. In dat geval moeten de detectorkoppen im-
mers ver uit elkaar geplaatst worden. Voor beeldvorming van de hersenen
daarentegen kan deze configuratie een goede optie zijn, omdat in dit geval de
driekopsconfiguratie de grootste sensitiviteit geeft.
De detectoren kunnen ook in een U-vormige configuratie gebruikt worden.
Dit geval kan herleid worden tot het eerder besproken tweekopsgeval, met dit
verschil dat de derde kop aan de zijkant een verhoogde sensitiviteit geeft aan de
randen van de FOV. In het sensitiviteitsprofiel herkennen we dan ook het profiel
van het tweekopsgeval, met een maximum in het centrum. Naarmate we verder
van het centrum komen speelt de derde kop een belangrijker rol, waardoor de
sensitiviteit naar de rand toe weer gaat stijgen. We krijgen dus een relatief
vlak verloop van de sensitiviteit over de gehele FOV. Voor beeldvorming van
het totale lichaam, waarbij de detectorkoppen relatief ver uiteen staan, zal deze
configuratie dus de beste resultaten leveren.
Wat betreft de gemiddelde sensitiviteit over de gehele FOV (figuur 4.11)
bemerken we dat, voor kleine detectorradii, de driehoeksconfiguratie de hoog-
ste sensitiviteit geeft. De sensitiviteit daalt echter sneller met de detectorradius
dan het geval is voor de andere configuraties. Het verloop van de sensitiviteit
als functie van de detectorradius is gelijkaardig voor het tweekops- en het U-
vormige geval, waarbij de sensitiviteit in het U-vormige geval uiteraard hoger
ligt.
Bekijken we het verloop van de sensitiviteit in het centrale gedeelte van de
FOV (figuur 4.12), dan zien we dat hier de sensitiviteit in het driekopsgeval nog
sneller daalt dan voor de hele FOV, en dat ze uiteindelijk zelfs nul wordt. De
sensitiviteiten voor het tweekops- en het U-vormige geval zijn hier identiek,
omdat de derde kop slechts bijkomende sensitiviteit geeft aan de buitenkant
van de FOV, en niet in het centrum.
In tabel 4.2 geven we een overzicht van enkele klinische PET-toepassingen
en de configuratie die aan de hand van de hier beschreven resultaten aangera-
den wordt. We moeten hierbij opmerken dat de firma die de IRIX-camera
ontwikkelt op dit moment enkel de U-vormige configuratie heeft vrijgegeven
voor klinisch gebruik. Het gebruik van een triangulaire configuratie wordt
onderzocht en ter goedkeuring voorgelegd aan het FDA (Food and Drug Ad-
ministration).
Voor toepassingen in de oncologie, waarbij een beeld van het totale li-
chaam wordt opgenomen, is een vlakke sensitiviteit over een grote FOV be-
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Tabel 4.2: Overzicht van de eigenschappen van verscheidene scintillatiekristallen.
Toepassing Configuratie
Oncologie: Totaal lichaam U-vorm
Cardiologie U-vorm
Neurologie en psychiatrie Triangulair
Orthopedische infecties in ledematen Triangulair
langrijk. In dit geval zal een U-vorm de beste oplossing zijn. In de cardiologie
heeft men slechts een hoge sensitiviteit nodig in een klein deel van het beeld,
waar het hart zich bevindt. Het is hier echter niet mogelijk de detectorkop-
pen dicht bij elkaar te plaatsen, zodat ook hier de U-vorm te verkiezen valt
boven de triangulaire, die voor ver uiteenstaande koppen een dalende sensiti-
viteit vertoont in het centrum van de FOV. Bij toepassingen in de neurologie
en de psychiatrie daarentegen is het wel mogelijk de detectorkoppen dicht bij
het hoofd van de patie¨nt te plaatsen en zal de triangulaire configuratie de beste
oplossing blijken. Ook voor toepassingen in de orthopedie waar beelden op-
genomen worden van plaatsen in de ledematen, zoals de knie, de hand, de voet
etc. zal de triangulaire configuratie de hoogste sensitiviteit opleveren.
4.6 Besluit en originele bijdragen
In dit hoofdstuk werd de berekening afgeleid voor de tweedimensionale sen-
sitiviteit bij coı¨ncidentiebeeldvorming met een willekeurige planaire detector-
configuratie. We hebben vervolgens deze resultaten toegepast op het speciale
geval van driekops- en tweekopscoı¨ncidentiebeeldvorming, meer bepaald voor
de geometrie van de IRIX-gammacamera. Uit deze berekeningen kunnen we
besluiten dat, wanneer de detectorkoppen dicht bij het COR kunnen geplaatst
worden, de triangulaire configuratie de hoogste sensitiviteit geeft. Wanneer de
detectorkoppen echter verder uit elkaar moeten geplaatst worden, daalt de sen-
sitiviteit voor deze configuratie heel snel, en geniet de U-vormige configuratie
de voorkeur.
De berekening van de sensitiviteit voor een tweekopsconfiguratie was
reeds bekend uit de literatuur. De uitbreiding van deze berekening naar meer
algemene configuraties, en meer bepaald naar een driekopsconfiguratie, en het
onderzoek naar het sensitiviteitsverloop voor de IRIX-gammacamera in drie-
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kopscoı¨ncidentiemode vormt een originele bijdrage.
Deze studie werd voorgesteld op verscheidene internationale conferenties
[72,73].
Zeer recent werd een uitgebreidere studie gepubliceerd van de 2D geome-








In het vorige hoofdstuk werd de berekening besproken van de geometrische
sensitiviteit van een driekopscoı¨ncidentiesysteem in twee dimensies, waarbij
de axiale hoek van inval beperkt wordt door het gebruik van axiale filters. Zo-
als reeds eerder besproken kunnen er ook beelden opgenomen worden in 3D
mode [26]. In dit geval wordt de axiale invalshoek niet meer beperkt en hier-
door wordt de geometrische sensitiviteit eveneens afhankelijk van de positie
van de pixel in de axiale richting, terwijl in het geval van de tweedimensio-
nale berekening de sensitivititeit van een pixel enkel afhankelijk was van de
transaxiale afstand tot het COR. We zullen in wat volgt spreken van een voxel
(Eng: Volume element), naar analogie met een pixel, maar dan in drie dimen-
sies. Zoals in het tweedimensionale geval zal er van uitgegaan worden dat de
geometrisch sensitiviteit van een voxel kan worden benaderd door de sensitvi-
teit in het centrale punt van de voxel. Wanneer blijkt dat bij reconstructie de
voxels te groot zijn om deze benadering te doen opgaan, kan ervoor geopteerd
worden de sensitiviteit te berekenen voor een fijner raster, en een gemiddelde
sensitiviteit te berekenen voor de voxel.
In dit hoofdstuk zullen we een methode ontwikkelen om de driedimensi-
onale geometrische sensitiviteit te berekenen. Zoals in het vorige hoofdstuk
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zullen we ook hier de configuratie zo algemeen mogelijk houden. Net als
in het tweedimensionale geval kan de sensitiviteitsberekening van een drie-
kopscoı¨ncidentiesysteem ontbonden worden in drie maal de berekening van de
sensitiviteit van een tweekopssysteem, waarbij de detectorkoppen ten opzichte
van elkaar een bepaalde hoek kunnen maken.
We zullen eerst de berekening van de driedimensionale sensitiviteit bespre-
ken voor een klassiek tweekopssysteem. Dit zal dan in wat volgt uitgebreid
worden naar meer algemene configuraties.
5.2 3D sensitiviteitsberekening voor een tweekopssys-
teem
De opstelling en parameters gebruikt bij de berekening van de sensitiviteit voor
een tweekopsopstelling wordt getoond in figuur 5.1 [66]. De afmetingen van
de camera zijn: de lengte van de detectorkoppen ' , de breedte van de detec-
torkoppen I , en de afstand tussen de twee koppen J . Tijdens de acquisitie
van beelden roteert de opstelling rond de K -as. In wat volgt zullen we de rich-
ting volgens de K -as axiaal noemen, de richting loodrecht daarop noemen we
transaxiaal.
Door de rotatie van de opstelling bezit het probleem ook hier een rota-
tionele symmetrie. Alle voxels met dezelfde transaxiale afstand tot de K -as
en dezelfde K -coo¨rdinaat zullen dus dezelfde sensitiviteit hebben. Een voxel
wordt in deze berekeningen dan ook beschreven door twee coo¨rdinaten: K , de
axiale plaatscoo¨rdinaat, en  , de afstand van de voxel tot de rotatieas.
Bij de berekening van de driedimensionale geometrische sensitiviteit ver-
trekken we van de tweedimensionale LOR-sensitiviteit. We maken de veron-
derstelling dat de sensitiviteit van een willekeurige LOR bepaald wordt door
de detectorranden evenwijdig met de z-as. Dit betekent dat de LOR, naarmate
de gammacamera roteert, de axiale zijde met lengte I snijdt, en niet de trans-
axiale zijde met lengte ' . Deze veronderstelling gaat niet volledig op: ze zou
opgaan indien de detector een segment van een cilinder zou zijn, maar, aan-
gezien de detector vlak is, zullen de LOR’s dicht bij de transaxiale rand met
een grote axiale hoek de detector op de transaxiale rand snijden. Swan [67]
publiceerde een methode om de driedimensionale sensitiviteit voor een twee-
kopsconfiguratie te berekenen zonder het maken van deze veronderstelling,
een methode die echter enkel toepasbaar is voor een tweekopssysteem. Uit dit
onderzoek bleek dat de gemaakte veronderstelling een zeer goede benadering
is [67].
Onder de hiervoor besproken veronderstelling hebben alle LOR’s in een
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Figuur 5.1: Opstelling en parameters voor de 3D sensitiviteitsberekening voor een
tweekopssysteem.
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vlak evenwijdig met de K -as (in figuur 5.1 het vlak waarin L en M liggen)
dezelfde sensitiviteit, aangezien zij de transaxiale cameraranden op hetzelfde
moment tijdens de rotatie zullen snijden. Deze sensitiviteit wordt dus gege-
ven door de tweedimensionale LOR-sensitiviteit zoals berekend in het vorige
hoofdstuk. We zullen nu de overgang maken naar de 3D-sensitiviteit van een
voxel.
De sensitiviteit van een voxel wordt, zoals in het tweedimensionale geval,
gegeven door de integraal van alle LOR’s die door deze voxel gaan, gewogen
met het juiste gewicht die deze LOR krijgt door de camerarotatie. Zoals in het
tweedimensionale geval integreren we over 5 , de transaxiale hoek van de LOR.
De LOR met een hoek 5 kreeg in het tweedimensionale geval het bijbehorend
gewicht te wijten aan de camerarotatie toegekend. Dit gewicht zullen we in wat
volgt het rotationeel gewicht noemen. Dit gewicht werd dan geı¨ntegreerd tus-
sen A en ã9ä . In het tweekopsgeval kunnen we om symmetrieredenen volstaan








In het driedimensionale geval horen bij de hoek 5 meerdere LOR’s, met
verschillende axiale hoeken (zie figuur 5.1). Al deze LOR’s hebben, wegens
onze veronderstelling, hetzelfde rotationeel gewicht. We integreren deze axi-
ale hoeken L en M (figuur 5.1) over het rotationeel gewicht, en dit integreren








in rekening te brengen. In figuur 5.1 staat de LOR steeds in het NPO -vlak: er is
voor gekozen het assenstelsel mee te draaien met de LOR in plaats van ze vast
te houden ten opzichte van de detectorconfiguratie, en dus de detectorconfigu-
ratie zelf te roteren. Dit om de berekeningen te vereenvoudigen.



































































































Figuur 5.2: Effectieve separatie tussen de detectorkoppen.







de effectieve separatie tussen de twee detectorkoppen als de LOR er niet
loodrecht op staat, zoals te zien in figuur 5.2.
5.3 3D sensitiviteitsberekening voor een algemene con-
figuratie
Nu we de driedimensionale sensitiviteitsberekening besproken hebben voor
een tweekopsconfiguratie kunnen we overgaan op de berekening van de drie-
kopsconfiguratie.
5.3.1 Methoden
Ook in dit geval vertrekken we van de veronderstelling dat de LOR’s tijdens
de rotatie van de camera de axiale zijden zullen snijden, en dat het rotationeel
gewicht dus onafhankelijk is van de axiale hoek die de LOR maakt. We kunnen
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dus uitgaan van de berekening van de rotationele gewichten in twee dimensies
zoals besproken in het vorige hoofdstuk.
Deze aanname betekent meteen dat de LOR-sensitiviteit in 3D gegeven
wordt door de LOR-sensitiviteit in 2D, zoals berekend in het vorige hoofd-
stuk. Voor LOR’s met een axiale hoek 0 is dit triviaal, en voor LOR’s met
een bepaalde van 0 verschillende axiale hoek betekent de hierboven gemaakte
veronderstelling dat de LOR-sensitiviteit gegeven wordt door de sensitiviteit
van de overeenkomstige LOR (dus met dezelfde radiale afstand tot het rota-
tiecentrum) met een axiale hoek 0. Het probleem van het bepalen van de 3D
LOR-sensitiviteit is hiermee dus opgelost, en we zullen ons in wat volgt toe-
leggen op de berekening van de 3D voxelsensitiviteit.
De geometrie van het sensitiviteitsprobleem in drie dimensies voor een
driekopscamera wordt voorgesteld in figuur 5.3. Zoals te zien is, is deze confi-
guratie analoog met het tweekopsgeval, maar hier zijn de detectorkoppen niet
meer parallel georie¨nteerd. Hierdoor wordt de separatie tussen de detectorkop-
pen J , en dus ook de schijnbare separatie J æ afhankelijk van l .
In de sensitiviteitsberekening beschouwen we alle LOR’s door een be-
paalde voxel. Door onze veronderstelling kunnen we aannemen dat alle LOR’s
die dezelfde transaxiale hoek 5 hebben en dus liggen in een vlak evenwijdig
met de rotatieas door deze voxel hetzelfde rotationeel gewicht hebben. Dit ro-
tationeel gewicht wordt gegeven door het rotationeel gewicht van de LOR in
het transaxiale vlak met loodrechte afstand tot het rotatiecentrum â ø  ó¨ô;Í]5 .
5 is de hoek tussen de LOR en een referentieas in het transaxiale vlak. Ook
hier werd het assenstelsel vast met de LOR gekozen, zodat een verandering
van 5 resulteert in een rotatie van de detectoropstelling. Voor deze LOR wor-
den de uiterste camerarotatiehoeken berekend met de methode voorgesteld in




âÉð , zoals gedefinieerd in figuur 5.4.
In figuur 5.4 wordt een transaxiale doorsnede van de driekopsgeometrie ge-
toond. De streepjeslijnen geven de limieten van camerarotatie aan waaronder
een LOR met loodrechte afstand tot het rotatiecentrum â nog wordt gedetec-
teerd: åç en åè . We merken op dat er ook aan de andere zijde van de cirkel een
gebied is waar de LOR wordt gedetecteerd. Voor de eenvoud van notatie zul-
len we in wat volgt enkel gebruik maken van å ç en å è als integratielimieten.
We houden echter in gedachten dat de integratie in feite gebeurt zowel over




ð . Merk op dat, in tegenstelling tot het tweekopsgeval,
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Figuur 5.3: Opstelling en parameters voor de 3D sensitiviteitsberekening voor een
driekopssysteem.






























































Hierin is J < de separatie tussen de detectorkoppen voor â ø A en å ø A .
Met deze uitdrukking voor J
í
â)å

















































































Eens L en M gekend zijn wordt de geometrische sensitiviteit van een voxel
met een axiale afstand K van het centrum van de FOV en een transaxiale afstand






















In deze formule brengt de integratie over 5 alle transaxiale hoeken in reke-
ning die een LOR door een bepaalde pixel kan maken, terwijl de integratie over
å de axiale sensitiviteit sommeert over het rotationeel gewicht van de LOR’s
met een bepaalde transaxiale hoek.
5.3.2 Resultaten
De sensitiviteitsverdeling werd weer berekend voor drie verschillende detec-
torconfiguraties: een tweekopsconfiguratie, een triangulaire configuratie en
tenslotte een U-vormige configuratie. De afmetingen van de detectorkoppen
werden ook hier gelijk gekozen aan die van een IRIX-driekopsgammacamera.
Hiervoor is de axiale lengte 387 mm en de transaxiale lengte 528 mm. Er werd
gekozen voor een rotatieradius van 330 mm. Voor deze rotatieradius moe-
ten de twee overstaande detectorkoppen van een IRIX-systeem een tangentie¨le
verschuiving van 50 mm uitvoeren teneinde niet in aanraking te komen met
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Figuur 5.4: Opstelling en parameters voor de berekening van xzy|{~}! en ] en  in
het transaxiale vlak voor een driekopssysteem.
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(a) Beeld (b) Transaxiaal profiel
(c) Axiaal profiel (d) 3D grafiek
Figuur 5.5: Sensitiviteit voor een tweekopsconfiguratie. In (a) is de horizontale as de
transaxiale richting, de verticale as de axiale richting.
de derde kop. Deze tangentie¨le verschuiving werd in rekening gebracht. De
resultaten van de berekeningen worden getoond in figuren 5.5, 5.6 en 5.7 voor
de tweekops-, de U-vormige- en de triangulaire configuratie. Sensitiviteits-
waarden worden afgebeeld als grijswaarden in het beeld, met de donkerste ge-
bieden corresponderend met de hoogste sensitiviteit, of als hoogten in de 3D
grafieken en in de axiale en transaxiale profielen. De eenheden zijn arbitrair
gekozen, maar zijn ten opzichte van elkaar genormaliseerd. De horizontale en
verticale lijnen in de beelden geven de posities aan van de transaxiale en axiale
profielen.
De sensitiviteitswaarden werden berekend voor een maximale FOV, in de
axiale richting tussen de twee axiale randen van de camera en in de transaxiale
richting van het COR in het centrum van het beeld tot het detectoroppervlak.
In een realistische opstelling zal de transaxiale radius van de FOV uiteraard
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(a) Beeld (b) Transaxiaal profiel
(c) Axiaal profiel (d) 3D grafiek
Figuur 5.6: Sensitiviteit voor een U-vormige configuratie. In (a) is de horizontale as
de transaxiale richting, de verticale as de axiale richting.
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(a) Beeld (b) Transaxiaal profiel
(c) Axiaal profiel (d) 3D grafiek
Figuur 5.7: Sensitiviteit voor een triangulaire configuratie. In (a) is de horizontale as
de transaxiale richting, de verticale as de axiale richting.
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(a) Beeld (b) Transaxiaal profiel
(c) Axiaal profiel (d) 3D grafiek
Figuur 5.8: Sensitiviteit voor een triangulaire configuratie met gebruik van axiale
septa. In (a) is de horizontale as de transaxiale richting, de verticale as de axiale
richting.
kleiner gekozen worden dan de rotatieradius, waardoor slechts een bepaald
deel van het getoonde sensitiviteitsverloop zal gebruikt worden.
Uit de figuren blijkt dat de transaxiale sensitiviteitsprofielen in de centrale
axiale FOV gelijkaardig verlopen als de profielen berekend in het 2D geval,
besproken in het vorige hoofdstuk. In de axiale richting zien we een quasi-
lineair verval van de sensitiviteit met toenemende afstand tot het centrum van
de FOV.
We berekenden ook de sensitiviteit van een triangulair systeem met axiale
septa. Het gebruik van deze septa werd gesimuleerd door de axiale hoek van
inval te beperken tot @ C . Het resulterende sensitiviteitsverloop wordt voorge-
steld in figuur 5.8.
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5.3.3 Monte-Carlosimulaties van 3D sensitiviteit
Zoals in het vorige hoofdstuk werd gedaan voor de 2D sensitiviteitsprofie-
len, hebben we ook voor de 3D sensitiviteit de juistheid van de ontwikkelde
methode nagegaan door middel van Monte-Carlosimulaties. De gebruikte si-
mulator was dezelfde als deze besproken in het vorige hoofdstuk. Omdat het
hier echter gaat om de simulatie van een 3D PET-systeem werd de axiale in-
valshoek niet beperkt. Ook hier werden voor de berekening van een 3D sensi-
tiviteitsprofiel telkens 9 AA
õ
9
AE fotonen gesimuleerd. Tabel 5.1 toont het aantal
fotonparen dat door de detectorkoppen effectief werd gemeten. Men kan op-
merken dat een relatief klein deel van de gesimuleerde fotonen gedetecteerd
werden. Dit ligt aan het feit dat er geen restrictie opgelegd wordt aan de axiale
uitzendhoek, zodat fotonen uniform in alle richtingen worden uitgezonden, dit
in tegenstelling tot wat het geval was in het tweedimensionale geval, waar de
axiale uitzendhoek werd beperkt tot @ C . Het feit dat relatief weinig fotonen
worden gedetecteerd resulteert in meer ruis op de verkregen sensitiviteitspro-
fielen.
Tabel 5.1: Aantal gedetecteerde coı¨ncidenties voor de drie configuraties.




De sensitiviteitsmappen verkregen met de Monte-Carlosimulaties werden
vergeleken met de berekende mappen. In figuur 5.9 wordt een transaxiale door-
snede door de sensitiviteitsmap voor de triangulaire configuratie getoond. Fi-
guur 5.10 toont de axiale doorsnede voor deze configuratie. Figuren 5.11 en
5.12 tonen de transaxiale doorsneden voor respectievelijk de U-vormige en
de tweekopsconfiguratie. De axiale doorsneden voor deze configuraties wor-
den niet optoond, aangezien ze een gelijkaardig verloop vertonen als de axi-
ale doorsnede voor de triangulaire configuratie. De figuren tonen dat Monte-
Carlosimulaties en berekende profielen goed overeenkomen.
5.3.4 Bespreking
Voor een tweekopssysteem resulteert de sensitiviteitsberekening in een verloop
dat zowel in axiale als in transaxiale richting ongeveer lineair daalt. Dit was
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Figuur 5.9: Monte-Carlosimulatie (volle lijn) en berekende sensitiviteit (streepjeslijn)
voor een triangulaire configuratie in 3D: transaxiale doorsnede.
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Figuur 5.10: Monte-Carlosimulatie (volle lijn) en berekende sensitiviteit (streepjes-
lijn) voor een triangulaire configuratie in 3D: axiale doorsnede.
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Figuur 5.11: Monte-Carlosimulatie (volle lijn) en berekende sensitiviteit (streepjes-
lijn) voor een U-vormige configuratie in 3D: transaxiale doorsnede.
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Figuur 5.12: Monte-Carlosimulatie (volle lijn) en berekende sensitiviteit (streepjes-
lijn) voor een tweekopsconfiguratie in 3D: transaxiale doorsnede.
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reeds gekend in de literatuur [66]. Het U-vormige systeem geeft een redelijk
vlakke sensitiviteitsverdeling in de transaxiale richting. In deze configuratie
wordt de dalende sensitiviteit van een tweekopssysteem naar de randen van de
FOV toe gecompenseerd door de derde kop aan de zijkant. De invoering van
een tangentie¨le verschuiving voor deze configuratie resulteert in een afvlak-
king van de piek in het centrum van de FOV in vergelijking met de scherpe
piek bij een tweekopsconfiguratie. De sensitiviteit stijgt weer aan de trans-
axiale randen van de FOV, maar we moeten er rekening mee houden dat, in
een realistische beeldvormingssituatie, de FOV steeds kleiner zal zijn dan de
rotatieradius, en dus niet volledig tot het einde van het hier getoonde profiel zal
gaan. De triangulaire configuratie vertoont een verlaging van de sensitiviteit
in het centrum, en, zoals reeds besproken in het vorige hoofdstuk, deze ver-
laging zal des te groter worden naarmate de detectorkoppen verder uit elkaar
geplaatst worden, aangezien dit leidt tot een grotere spleet tussen de detector-
koppen. Wanneer het echter mogelijk is de detectorkoppen dicht bij elkaar te
plaatsen, bijvoorbeeld in hersenbeeldvorming, treedt deze verlaging niet op,
en in dat geval geeft de triangulaire configuratie een maximale sensitiviteit.
Wat betreft de berekening voor een configuratie met axiale septa kan men
zien dat het transaxiale profiel overeenkomst vertoont met het centrale trans-
axiale profiel voor het geval zonder axiale septa. Zoals verwacht kon worden is
het verloop in de axiale richting veel vlakker. Aan de axiale randen van de FOV
zal de sensitiviteit ook hier uiteindelijk naar A dalen. In een groot gedeelte van
de FOV komt het verloop van de sensitiviteit overeen met de sensitiviteit bere-
kend met de 2D methode. Deze methode kan dus inderdaad gebruikt worden
als benadering als de acquisitie gebeurt met axiale septa.
5.4 3D sensitiviteitsberekening: scheidbaarheid
Een andere manier om de driedimensionale sensitiviteit te berekenen is er van
uit te gaan dat de sensitiviteitsfunctie 4
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In deze vergelijking is 4­ç
í




Zo zou bijvoorbeeld 4­ç
í
;ð de tweedimensionale sensitiviteit kunnen voor-
stellen, zoals berekend in het vorige hoofdstuk, en 4è
í
KÜð een lineaire functie
van 6 K6 , gaande van een maximum in het centrum van de FOV tot A aan de
axiale randen van de FOV. Aan deze randen worden de axiale hoeken L en M
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identisch A .
Deze aanpak werd gekozen door de fabrikant van de IRIX-gammacamera,
en de hier volgende studie heeft tot doel na te gaan in hoeverre deze benadering
juist is.
5.4.1 Methoden
Voor deze studie vertrokken we van de driedimensionale sensitiviteitsbereke-
ning voor de drie configuraties die hiervoor werden besproken: tweekops, U-
vormig en triangulair. Deze configuraties werden bekeken voor verschillende
rotatieradii. Voor de kleinere radii werden tangentie¨le verschuivingen toege-
past in overeenstemming met de ree¨le IRIX-configuratie, teneinde contact tus-
sen de detectorkoppen te vermijden. Tabel 5.2 geeft de onderzochte radii voor
een triangulaire configuratie, samen met de bijbehorende tangentie¨le verschui-
vingen. Tabel 5.3 toont de gegevens voor de onderzochte U-vormige confi-
guraties. In het tweekopsgeval werden geen tangentie¨le verschuivingen toege-
past. De sensitiviteit wordt berekend van het COR tot het kristaloppervlak van
de detector.
Tabel 5.2: Onderzochte radii voor de triangulaire configuratie.






Om te onderzoeken in welke mate de berekende sensitiviteitsprofielen









In dit punt worden de profielen genomen in de axiale en de transaxiale richting.
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Tabel 5.3: Onderzochte radii voor de U-vormige configuratie.







































K¹ð , dan zal 4 3a
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Q)RKÜð niet scheidbaar is, dan zal 4k3a
í
S)RK¹ð slechts een be-
nadering zijn van 4 . Om te berekenen in welke mate dit een goede benadering

































ð werd gekozen door 4k
  voor alle mo-
gelijke referentiepunten te berekenen, en de gemiddelde absolute waarde te be-
rekenen van deze functie over de totale FOV. Het referentiepunt met de klein-
ste gemiddelde fout werd gekozen, aangezien dit referentiepunt de scheidbare
functie oplevert die het best overeenkomt met 4
í
S)RK¹ð .
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Figuur 5.13: Sensitiviteitsmap (a) , scheidbare sensitiviteitsmap (b) , en procentueel
verschil (c) voor een tweekopsconfiguratie met een rotatieradius van 41.0 cm.
5.4.2 Resultaten
In figuren 5.13, 5.14 en 5.15 worden drie voorbeelden gegeven van sensitivi-
teitsmappen in deel (a) van de figuren, e´e´n voor elke configuratie. De figuren
tonen eveneens, in deel (b), de scheidbare map berekend volgens de methode
hierboven beschreven, en in deel (c) het procentueel verschil 4>^# . De sensi-
tiviteitsmap voor de tweekopsconfiguratie is getoond voor een radius van 41
cm, die voor een triangulaire configuratie voor een radius van 31 cm, en de
map voor de U-vormige configuratie is getoond voor een radius van 36 cm.
Als FOV kozen we de rotatieradius van de COR tot het kristaloppervlak
minus 10 cm. Deze 10 cm bestaan uit de ruimte die de afscherming van de
detectorkoppen en de gradue¨le absorptieplaten innemen (in totaal 6 cm), en
bovendien een realistische afstand tussen het detectoroppervlak en de patie¨nt
van 4 cm. In de axiale richting kozen we een FOV van 35 cm. De  -as
representeert de transaxiale richting, de O -as de axiale richting. De hoogte van
het oppervlak geeft de sensitiviteit weer in dat punt, of het procentueel verschil
in het geval van (c).
Figuren 5.13, 5.14 en 5.15 tonen dat er grote verschillen zijn tussen de
berekende sensitiviteit en de scheidbare sensitiviteit voor elke configuratie, en
dat de verschillen groter worden aan de randen van de FOV.
Teneinde te evalueren hoe groot de verschillen zijn hebben we, voor de drie
configuraties, het gemiddeld absoluut verschil over de FOV uitgezet als functie
van de detectorradius. Ook hier weer werd de grootte van de FOV in trans-
axiale riching gelijk aan de detectorradius minus 10 cm gekozen. Deze grafiek
wordt getoond in figuur 5.16. Deze figuur laat uitschijnen dat de scheidbaar-
heid verbetert naarmate de rotatieradius verkleint. Dit effect is echter te wijten
aan het feit dat de buitenste delen van de FOV worden weggelaten in de bere-
kening wegens de fysische beperkingen van de ree¨le detectorconfiguratie. De
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Figuur 5.14: Sensitiviteitsmap (a) , scheidbare sensitiviteitsmap (b) , en procentueel
verschil (c) voor een triangulaire configuratie met een rotatieradius van 31.0 cm.
Figuur 5.15: Sensitiviteitsmap (a) , scheidbare sensitiviteitsmap (b) , en procentueel
verschil (c) voor een U-vormige configuratie met een rotatieradius van 36.0 cm.
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Figuur 5.16: Gemiddeld absoluut verschil over de gehele FOV in functie van de
detectorradius voor de drie verschillende configuraties.
delen van de FOV die worden weggelaten worden relatief belangrijker voor
kleinere radii, en het is in deze weggelaten delen aan de rand van de FOV dat
de verschilwaarden het grootst worden.
We hebben het gemiddelde absolute verschil uitgezet voor de centrale 20
cm van de FOV in figuur 5.17. In deze figuur treedt het hierboven besproken
effect van het toenemende belang van het weggelaten deel van de FOV voor
kleinere radii niet op. In dit geval zien we dat de scheidbaarheid in feite beter
wordt naarmate de radius groter wordt. Dit kan worden verklaard doordat
de axiale invalshoek minder varieert voor grotere rotatieradii. De maximale
procentuele verschillen lagen voor alle configuraties boven de 50 % voor de
totale FOV en boven de 7 % voor de centrale 20 cm. Dit betekent dat de
scheidbare benadering voor geen enkele configuratie opgaat.
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Figuur 5.17: Gemiddeld absoluut verschil over de centrale 20 cm van de FOV in
functie van de detectorradius voor de drie verschillende configuraties.
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5.5 Besluit en originele bijdragen
In dit hoofdstuk hebben we de driedimensionale geometrische sensitiviteitsbe-
rekening besproken voor een driekopsgammacamera in coı¨ncidentiemode. De
sensitiviteitsberekening voor een tweekopssysteem werd al eerder in de litera-
tuur besproken; wij hebben deze werkwijze uitgebreid voor een driekopssys-
teem, en de gevonden resultaten zijn eenvoudig uitbreidbaar naar een willekeu-
rige configuratie, zowel wat betreft het aantal detectorkoppen als wat betreft de
stand van deze koppen. Tenslotte hebben we onderzocht in hoeverre de scheid-
bare benadering, die wordt gebruikt door de huidige camera, opgaat. Het bleek
dat deze benadering niet geldig is en dat dus een volledig driedimensionele be-
rekening, zoals hier door ons voorgesteld, nodig is.
Dit werk werd voorgesteld in verscheidene internationale en nationale con-
gressen, en verscheen als proceeding [75–77]. De methode voor driedimensio-
nale sensitiviteitsberekening is bovendien gepubliceerd in een toonaangevend
internationaal tijdschrift [78].
Tot slot van dit deel merken we nog op dat zeer recent door de onderzoeks-
groep van Marconi een alternatieve berekeningswijze voor de geometrische
LOR-sensitiviteit werd voorgesteld [79]. Deze methode vertrekt van de 4D si-
nogrammen om de sensitiviteit van een bepaalde LOR te berekenen. Dit werk





In wat voorafging hebben we een methode uitgewerkt voor de berekening van
de geometrische sensitiviteit van een driekopsgammacamera. Dit gebeurde
zowel voor een 2D als voor een 3D configuratie. Beide methoden gaan even-
wel uit van een roterende gammacamera, aangezien rotationele gewichten van
LOR’s de basis van de berekening vormen. Dit vormt voor de huidige klinische
toepassingen geen probleem, aangezien de gammacamera in coı¨ncidentiemode
steeds zal roteren teneinde complete data te bekomen.
Zoals reeds besproken in een eerder hoofdstuk kunnen de detectorkoppen
van een IRIX-gammacamera zeer dicht bij elkaar geplaatst worden door de
mogelijkheid van een tangentie¨le verplaatsing. Op deze manier wordt een
groot deel van de LOR’s gemeten met slechts e´e´n camerastand. Men kan dan
aan de mogelijkheid denken om beelden op te nemen zonder enige camera-
rotatie. Er zullen dan uiteraard wel een aantal LOR’s niet gemeten worden
tijdens de acquisitie, maar er bestaan technieken om hiervoor te compenseren.
Mogelijke toepassingen voor dit soort acquisities kunnen gevonden worden
in het domein van de dynamische beeldvorming. Hier wordt geen beeld op-
genomen van een statische activiteitsverdeling in het lichaam van de patie¨nt;
in de plaats daarvan wordt een reeks kortstondige acquisities opgenomen die
een idee kunnen geven over de evolutie van de activiteitsverdeling van een be-
paalde speurstof in het lichaam van de patie¨nt naarmate de tijd verstrijkt. Als
de gewenste tijdsresolutie klein wordt, en dus de opeenvolgende acquisities
zeer kortstondig worden, is er geen tijd meer om de camera te laten roteren
tijdens de acquisitie. Een mogelijke oplossing is dan het opnemen van beelden
124 Stationaire driekopscoı¨ncidentiedetectie
met een stilstaande camera.
Voor de reconstructie van beelden opgenomen met een stilstaande camera
moet, net als voor acquisities met een roterende camera, gecorrigeerd wor-
den voor de niet-uniforme sensitiviteit. Wanneer de camera niet roteert is het
natuurlijk onmogelijk om uit te gaan van de rotationele gewichten voor de
berekening van deze sensitiviteit. In dit hoofdstuk wordt een methode ontwik-
keld voor de berekening van de geometrische sensitiviteit van een meerkops-
gammacamera in coı¨ncidentiemode bij stationaire werking. De methode gaat
uit van de berekening van de ruimtehoek onder dewelke een bepaald punt de
detectoren ziet.
In wat volgt wordt eerst beschreven wat de ontbrekende data zijn voor een
stationaire IRIX-camera. Er wordt besproken wat de voorwaarde is om com-
plete data te bekomen in PET-beeldvorming, en in hoeverre aan deze voor-
waarde is voldaan voor een roterende en voor een stilstaande gammacamera.
Vervolgens worden enkele methoden besproken om te compenseren voor ont-
brekende data bij de reconstructie van PET-beelden.
Daarna volgt een uitwerking van de sensitiviteitsberekening voor een stil-
staande gammacamera. De berekening wordt geı¨llustreerd aan de hand van
het voorbeeld van de IRIX-camera met de detectorkoppen zo dicht mogelijk
bijeen. Anderzijds kan men uit de sensitiviteit van een stilstaande camera ook
de sensitiviteit van een roterende camera afleiden door te integreren over alle
camerastanden. Het aldus bekomen resultaat wordt vergeleken met de in het
vorige hoofdstuk besproken resultaten.
6.2 Ontbrekende data voor een stationaire camera
We merkten reeds op dat, indien de gammacamera stationair is, een aantal
LOR’s niet gemeten worden. Dit is echter ook het geval bij een camera die wel
roteert: sommige LOR’s vallen buiten de axiale FOV van de camera en zul-
len dus nooit gedetecteerd worden. Toch vormen de aldus verkregen data een
complete set waaruit, althans mathematisch gezien, een beeld kan worden be-
rekend zonder artefacten. We zullen in de hier volgende paragrafen bespreken
wat de voorwaarde is om zo’n complete dataset te bekomen.
De voorwaarde voor een complete dataset wordt gegeven door de condi-
tie van Orlov [80]. We zullen deze conditie nu bespreken aan de hand van
figuur 6.1. De data waarvan hier sprake is zijn projecties van een object. Elke
projectie volgens een bepaalde richting kan voorgesteld worden door een punt
op de eenheidsbol, die we in wat volgt de Orlovsfeer zullen noemen: dit punt
wordt gegeven door de richtingsvector overeenstemmend met de richting van
de projectie, r. In PET zijn de projecties in twee tegenoverstaande richtingen
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Figuur 6.1: De Orlovsfeer en  voor e´e´n projectie in PET.
gelijkwaardig, zodat een projectie in feite overeenstemt met twee overstaande
punten op de eenheidsbol: r en
ï
r. De vectoren overeenstemmend met alle
projecties die van het object worden gemeten worden uitgezet op de Orlov-
sfeer. De verzameling van al deze punten wordt met  aangeduid. Voor e´e´n
enkele projectie bestaat de verzameling  dus uit de twee punten r en
ï
r. Voor
het geval van SPECT of 2D PET, waarbij alle projecties in het transaxiale vlak
liggen en waarbij de camera een volledige cirkel beschrijft rond de patie¨nt,
bestaat de verzameling  uit de grote cirkel in het jN -vlak, zoals getoond
in figuur 6.2. In het geval van 3D PET met een volle ring of met een rote-
rende detector wordt de verzameling  afhankelijk van de plaats in de FOV,
aangezien de grootste axiale invalshoek op de detector afhankelijk is van de
axiale coo¨rdinaat in de FOV. De verzameling  ziet eruit zoals weergegeven
in figuur 6.3, waarbij de breedte van de band afhankelijk is van de maximale
axiale invalshoek op de detector.
De conditie van Orlov zegt, dat een dataset compleet is, als elke mogelijke
grote cirkel op de Orlovsfeer minstens e´e´n punt gemeen heeft met de verza-
meling  . De lezer kan eenvoudig nagaan dat in het geval van een 2D opname
met een complete rotatie, zoals getoond in figuur 6.2, aan deze conditie vol-
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Figuur 6.2: De Orlovsfeer en  in 2D PET en SPECT.
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Figuur 6.3: De Orlovsfeer en  in 3D PET.
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daan is: elke willekeurige grote cirkel snijdt elke andere grote cirkel of valt er
mee samen. Hetzelfde geldt voor de situatie in 3D PET weergegeven in figuur
6.3.
In SPECT met een paralelle-bundelcollimator en in 2D PET met een volle
ring is de verzameling  dezelfde in elk punt van de FOV: als een bepaalde
projectie gemeten wordt in een bepaald punt, wordt ze in de hele FOV geme-
ten. In het geval van een meer algemene detectorconfiguratie is dit echter niet
meer het geval. De verzameling  zal dan afhankelijk worden van de plaats
in de FOV. Zo kan voor een bepaalde detectorconfiguratie op bepaalde plaat-
sen in de FOV wel en op andere plaatsen niet aan de Orlovconditie voldaan
zijn. Metzler et al. [81] beschreven recent een techniek die berekent waar in
de FOV aan de Orlovconditie voldaan wordt, en dit voor een aantal verschil-
lende beeldvormingssituaties. De verzameling punten van de FOV waar aan
de Orlovconditie voldaan is noemden ze het Orlovvolume.
We zullen nu nagaan of een opname met een stationaire camera kan lei-
den tot een complete dataset. Figuur 6.4 toont de detectoropstelling voor de
IRIX-camera in de driehoeksconfiguratie met de detectoren zo dicht mogelijk
bij elkaar. De radius bedraagt in dit geval 210 mm, met een tangentie¨le ver-
schuiving van 138 mm. Zoals te zien is op de figuur is de afstand tussen de
detectorkoppen nog relatief groot, hetgeen voor een belangrijk deel te wijten
is aan de afscherming die voor de koppen geplaatst is. Indien het mogelijk
zou zijn zonder afscherming of met een veel dunnere afscherming te werken,
zou de detectorradius kunnen gereduceerd worden tot 150 mm, of zouden de
detectorkoppen op een radius van 21.0 cm geplaatst kunnen worden zonder
tangentie¨le verschuiving.
We bespreken eerst de volledigheid van de data in 2D werking. In deze
werking worden enkel LOR’s in het transaxiale vlak gedetecteerd. Een LOR
kan dan worden beschreven aan de hand van twee parameters: de loodrechte
afstand tot de oorsprong

en de hoek  , zoals getoond in figuur 6.4. De LOR
die in deze figuur wordt getoond wordt duidelijk door de camera niet gede-
tecteerd, aangezien de LOR slechts e´e´n detector snijdt. De LOR’s die wel
gedetecteerd worden, en dus de verzameling  , is in dit geval afhankelijk van
de plaats in de FOV. Wel weten we dat de verzameling een deelverzameling
zal zijn van de  die getoond wordt in figuur 6.2, aangezien deze verzameling
alle projecties in het transaxiale vlak omvat. Doordat de detectorkoppen in
het stationaire geval niet aansluiten zullen bepaalde projecties niet opgemeten
worden, waardoor de overeenkomstige  geen volle grote cirkel meer zal zijn.
Bovendien weten we dat, in het geval van PET, een gemeten punt op de Orlov-
sfeer meteen impliceert dat ook het tegenoverstaande punt op de sfeer gemeten
wordt. De verzameling  is voor PET dus puntsymmetrisch ten opzichte van
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Figuur 6.4: De IRIX-camera met de detectorkoppen zo dicht mogelijk bij elkaar. De
radius  bedraagt 210 mm, de lengte  van de koppen 528 mm en de tangentie¨le
verschuiving  138 mm. Ook aangeduid is een LOR met radiale afstand  en hoek  .
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Figuur 6.5: Verzameling  in het centrum van de FOV voor de IRIX-camera in
stationaire 2D werking. De z-as komt uit de figuur.
het middelpunt van de Orlovsfeer. Omgekeerd zal dus, indien een punt niet
gemeten wordt, en dus niet tot  behoort, ook het tegenoverstaande punt niet
tot  behoren. Hieruit kunnen we afleiden dat een 2D-acquisitie met een stati-
onaire camera niet aan de Orlovconditie voldoet. Bijvoorbeeld de grote cirkel
loodrecht op de cirkel waarin  ligt, en die deze cirkel snijdt op een plaats waar
 onderbroken is, zal geen enkel punt met  gemeen hebben, aangezien deze
grote cirkel het transaxiale vlak slechts snijdt in de twee tegenovergestelde
punten die geen deel uitmaken van  .
Figuur 6.5 toont de verzameling  in het centrum van de FOV voor de
camera in de stand getoond in figuur 6.4.  is in vette lijnen aangeduid. De
cirkel is in dit geval op 6 plaatsen onderbroken, overeenkomend met de 3 sple-
ten tussen de detectorkoppen en de tegenoverstaande gebieden. Op de figuur
is eveneens een voorbeeld aangegeven van een grote cirkel die de verzameling
 niet snijdt.
Ook in de 3D werking zal de verzameling  afhangen van de plaats in
de FOV.  neemt nu de vorm aan van oppervlakken in plaats van lijnstukken,
aangezien in dit geval ook projecties buiten het transaxiale vlak opgenomen
worden. Ook hier zullen de data niet volledig zijn: door de spleten tussen de
detectorkoppen zal de band zoals getoond in figuur 6.3 op bepaalde plaatsen
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onderbroken zijn, en door de puntsymmetrische eigenschap van  ook op de
tegenoverstaande plaats. Hierdoor kan een grote cirkel getekend worden die
de verzameling  niet snijdt.
6.3 Reconstructie van beelden met incomplete data
Zoals we in de vorige paragrafen besproken hebben voldoet een opname met
een stilstaande camera niet aan de Orlovconditie. Als hiermee geen rekening
gehouden wordt bij de reconstructie van de beelden verschijnen er storende
artefacten in de gereconstrueerde beelden. Er bestaan echter enkele in de li-
teratuur beschreven technieken om deze artefacten te vermijden. Hoewel de
reconstructie van beelden uit opnames van een stilstaande camera buiten het
bestek van dit doctoraatswerk valt, bespreken we in wat volgt enkele van de in
de literatuur beschreven technieken.
De correctietechnieken vallen uiteen in twee grote klassen. Enerzijds zijn
er correctietechnieken die uitgaan van een rechtstreekse correctie van het sino-
gram. Hierna wordt dit sinogram gebruikt als vertrekpunt voor een analytisch
of iteratief reconstructiealgoritme. Anderzijds zijn er de technieken die recht-
streeks geı¨ncorporeerd worden in een iteratief reconstructiealgoritme.
De meest eenvoudige techniek start vanuit het sinogram van de acquisitie,
waarin banden zonder data voorkomen. Deze banden corresponderen met de
ontbrekende data. De techniek maakt nu een schatting van de data in de ban-
den door te interpoleren tussen de data die wel aanwezig zijn [82]. Daarna
wordt het aldus bekomen sinogram gereconstrueerd met een gewone gefilterde
terugprojectie.
Een tweede techniek die uitgaat van een correctie van het sinogram is
de beperkte-fourierruimtemethode (Eng. Constrained Fourier Space method:
CSF) [83, 84]. Deze methode vertrekt van de vaststelling dat de 2D fourier-
transformatie van een sinogram van een object dat beperkt is in de ruimte
(bijvoorbeeld beperkt tot een cirkelvormige FOV) zich in de fourierruimte uit-
strekt over een vlindervormig gebied waarvan de exacte vorm uit de straal van
de FOV kan worden berekend (zie bijvoorbeeld [85]). Als nu de data incom-
pleet zijn zal het sinogram inconsistent zijn, hetgeen betekent dat het niet over-
eenstemt met een mogelijke activiteitsverdeling in de FOV. Hierdoor wordt in
de 2D fouriertransformatie signaal gecree¨erd buiten het toegelaten gebied. In
feite komt dit signaal overeen met “negatieve” activiteit buiten de FOV, om de
lege banden in het sinogram te kunnen verklaren. De CSF-techniek zal nu uit-
gaande van het incorrecte sinogram de 2D fouriertransformatie berekenen, en
vervolgens alle signaal buiten het toegelaten gebied gelijk aan 0 stellen. Ver-
volgens wordt de inverse 2D fouriertransformatie berekend. De ontbrekende
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data worden opgevuld met de aldus bekomen waarden, terwijl de oorspronke-
lijke data identiek gehouden worden. Deze procedure wordt herhaald tot de
methode naar een oplossing convergeert. Op deze wijze wordt een gecorri-
geerd sinogram bekomen. Aan de hand van dit sinogram wordt vervolgens
met een analytisch of een iteratief reconstructiealgoritme het beeld gerecon-
strueerd.
Ook het schatten van de ontbrekende data in het sinogram aan de hand
van een iteratief EM-algoritme (Eng: Expectation Maximization) werd in de
literatuur beschreven [86].
Andere technieken voeren geen correctie uit op de sinogrammen. Ze steu-
nen op het feit dat iteratieve reconstructiealgoritmen op relatief eenvoudige
wijze kunnen worden aangepast aan de situatie van ontbrekende data, in tegen-
stelling tot analytische algoritmen, die moeten uitgaan van volledige sinogram-
men. De sinogrammen worden rechtstreeks gebruikt als invoerdata voor een
iteratief reconstructiealgoritme, waarbij de gewichten bij de voorwaartse pro-
jectie voor de ontbrekende data gewoon gelijk aan 0 worden gesteld [87, 88].
Er wordt in de literatuur een verbetering van de bekomen resultaten beschreven
voor de reconstructie van acquisities met ontbrekende data indien het iteratief
reconstructiealgoritme wordt geregulariseerd [89].
6.4 Sensitiviteit voor een stationaire camera
6.4.1 Inleiding
Zoals hiervoor reeds uitgelegd, kunnen we voor de berekening van de sensiti-
viteit van een stationaire camera niet de techniek gebruiken die in het vorige
hoofdstuk ontwikkeld werd, aangezien deze techniek uitgaat van de bereke-
ning van de rotationele gewichten van LOR’s. In de hier volgende paragrafen
ontwikkelen we daarom een alternatieve techniek om de geometrische sen-
sitiviteit van een gammacamera te berekenen, zonder gebruik te maken van
rotationele gewichten.
6.4.2 Methoden
De techniek die we hier zullen bespreken komt in feite neer op het bereke-
nen van de ruimtehoek waaronder een bepaald punt in de FOV de detectoren
ziet. Zoals reeds eerder het geval was zullen we ook in dit geval de sensiti-
viteitsberekening afleiden voor het algemene geval van  detectorkoppen die
op arbitraire wijze ten opzichte van elkaar gepositioneerd zijn. We zullen dit
algemene geval dan in het bijzonder toepassen op de driekopsconfiguratie van
6.4. Sensitiviteit voor een stationaire camera 133
de IRIX-gammacamera.
Net als in de vorige hoofdstukken kunnen we voor de berekening van de
sensitiviteit van een driekopscamera het probleem ontbinden in drie maal het
probleem van een tweekopscamera, om rekening te houden met elk detector-
paar. Het probleem wordt aldus gereduceerd tot het berekenen van de ruim-
tehoek onder dewelke twee detectoroppervlakken worden gezien vanuit een
bepaald punt in de FOV.
In figuur 6.6 wordt de geometrische opstelling voor de berekening van de
sensitiviteit van twee stationaire detectorkoppen getoond. De twee detecto-
ren worden gedefinieerd door de hoekpunten âîç)é²ç)
ë
ç)R?Éç , voor detector 1 en
âÜèS)éèB)
ë
èB)R?¹è voor detector 2. We kiezen de assen zo´ dat het vlak van detector 2
loodrecht staat op de N -as. In de figuur zijn de detectoren rechthoekig aange-
geven, doch dit is geen strikte vereiste voor de hier uitgewerkte methode. De
methode is op eenvoudige wijze uitbreidbaar tot meer complexe vormen van
de detectorkoppen.
We zullen nu de geometrische sensitiviteit berekenen van een punt  < (zie
figuur 6.6). De eerste stap van deze berekening is de centrale projectie van
elk van de hoekpunten âç)é²ç)
ë
çQ)R?Éç van detector 1 door  < op het vlak waarin











blijft niet noodzakelijkerwijze een rechthoek. Indien detector 1 een rechthoek
is waarvan de zijden âîç)R?Éç en é²ç)
ë
ç evenwijdig liggen met het vlak waarin
detector 2 ligt, zoals het geval is bij de IRIX-camera, zal de geprojecteerde











liggen met de zijden â¹èB)R?¹è en é^èB)
ë
è .
Bij de volgende stap, zoals getoond in figuur 6.7, wordt de doorsnede ge-
nomen van de projectie van detector 1 en detector 2. Deze doorsnede wordt
in figuur 6.7 aangegeven door middel van de dikke lijnen. Alle LOR’s door
het punt  < die vallen binnen de doorsnede worden door de beide detectoren
gedetecteerd. De totale ruimtehoek, die alle mogelijke LOR’s door  < omvat,
bedraagt ;ä . De meeste van de LOR’s vallen echter naast minstens e´e´n van
de detectoren en worden aldus niet gedetecteerd. De geometrische sensitiviteit
van het punt  < wordt gegeven door de fractie LOR’s die wel door de twee de-
tectorkoppen gedetecteerd worden. Deze fractie wordt gegeven door de ruim-
tehoek opgespannen door de hierboven bepaalde doorsnede genormaliseerd op
de totale ruimtehoek ;ä .
De volgende stap in de berekening bestaat dus uit het bepalen van de ruim-
tehoek opgespannen door de hierboven bepaalde doorsnede. Hiervoor wordt
de doorsnede onderverdeeld in een aantal driehoeken, zoals getoond in figuur
6.8. Naargelang de vorm van de doorsnede zal een verschillend aantal drie-
hoeken nodig zijn om de doorsnede te vullen. De doorsnede kan een driehoek,
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Figuur 6.6: Opstelling en parameters voor de 3D sensitiviteitsberekening voor een
stationaire camera.
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Figuur 6.7: Projectiestap in de 3D sensitiviteitsberekening voor een stationaire ca-
mera.
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een vierhoek, een vijfhoek of een zeshoek vormen naargelang het aantal snij-
punten die detector 2 en de projectie van detector 1 met elkaar gemeen hebben,
en naargelang het aantal hoeken van e´e´n van de detectoren die in de doorsnede
vervat zijn. Figuur 6.9 toont een aantal mogelijke doorsneden, met ook aan-
gegeven de driehoeken die de doorsnede opbouwen. Een driehoek, vierhoek,
vijfhoek en zeshoek is onder te verdelen in respectievelijk 1,2,3 of 4 driehoe-
ken.
In figuur 6.8 heeft de bekomen doorsnede een vijfhoekige vorm. We zou-
den de doorsnede dus kunnen opdelen in slechts 3 in plaats van 4 driehoeken,
zoals aangegeven in de figuur. Het door ons geschreven programma deelt ech-
ter in dit geval de figuur op in 4 driehoeken om redenen van eenvoud in de
broncode: de z-coo¨rdinaat van een driehoek wordt steeds voor twee van de
drie hoekpunten gelijk gekozen, zodat deze slechts e´e´n keer berekend dient te
worden.
Het probleem is nu gereduceerd tot het vinden van de ruimtehoek die wordt
opgespannen door een driehoek. Als deze driehoek wordt geprojecteerd op
een bol met straal 1 en met middelpunt  < , bekomen we een boldriehoek, die
dezelfde ruimtehoek opspant als de vlakke driehoek, zoals getoond in figuur
6.10. De hoeken van de boldriehoek noemen we   ,

en M . De ruimtehoek 
van een boldriehoek met hoeken   ,












Op deze manier worden de ruimtehoeken voor elke driehoek berekend, en
de uiteindelijke geometrische sensitiviteit wordt dan gegeven door de som van
al deze ruimtehoeken.
Voor de bepaling van de hoeken   ,

en M maken we gebruik van het feit
dat dit eveneens de hoeken zijn tussen de normalen aan de drie vlakken door

< en telkens twee van de drie punten van de driehoek.
We merken hierbij op dat een andere strategie kan gevolgd worden voor de
berekening van de ruimtehoek eens de doorsnede van de projectie van detec-














Dit is de algemene formule voor de ruimtehoek opgespannen door een op-
pervlak J , waarbij de oppervlakte-integraal over het oppervlak J wordt bere-
kend, en waarbij  de afstand is van de oorsprong tot het punt op het oppervlak
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Figuur 6.8: Opdeling van de doorsnede in driehoeken bij de 3D sensitiviteitsbereke-
ning voor een stationaire camera.
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Figuur 6.9: Mogelijke doorsneden: (a) driehoek, (b) vierhoek, (c) vijfhoek, en (d)
zeshoek. In streepjeslijn staat een mogelijke verdeling in driehoeken aangegeven.
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Figuur 6.10: Berekening van de ruimtehoek van een driehoek in de 3D sensitiviteits-
berekening voor een stationaire camera.
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S en & de hoek is tussen de normaal aan het oppervlak in dit punt en de verbin-
dingslijn tussen de oorsprong en het punt.
Door de numerieke integratie is deze techniek trager dan de hierboven
voorgestelde berekeningswijze. Voordeel van de laatste techniek is echter dat
in de berekening ook de padlengte door het kristal kan geı¨ncludeerd worden,
waardoor niet meer de zuiver geometrische sensitiviteit bekomen wordt, maar
een grootheid die dichter ligt bij de fysische sensitiviteit van de camera. Deze
berekening werd binnen onze onderzoeksgroep onderzocht, maar valt buiten
het kader van dit doctoraatswerk [90]. De hier voorgestelde resultaten zijn be-
komen door middel van de berekeningswijze aan de hand van de opdeling in
driehoeken.
6.4.3 Resultaten
We hebben de berekeningsmethode beschreven in de vorige paragraaf toege-
past op de realistische IRIX-configuratie die getekend is in figuur 6.4.
Figuur 6.11 toont een doorsnede door het sensitiviteitsverloop in trans-
axiale richting, voor de configuratie getoond in figuur 6.4. De donkere delen
in deel (c) van de figuur geven aan waar de sensitiviteit het grootst wordt. De
doorsnede is genomen in het middelste axiale vlak van de FOV. Deel (a) en deel
(d) van de figuur geven doorsneden weer door deel (c) op de in (c) aangegeven
plaats. De hoogte van de grafiek geeft de geometrische sensitiviteit aan. Deel
(d) tenslotte geeft een driedimensionale weergave van de sensitiviteit, waarbij
de hoogte weer de sensitiviteit voorstelt. In de volgende gelijkaardige figuren
hebben de assen dezelfde betekenis. Op deze figuur is duidelijk te zien dat
de sensitiviteit een lokaal minimum bereikt in het centrum van de FOV. Dit is
uiteraard te wijten aan de spleten tussen de detectoren. Hetzelfde effect werd
trouwens opgemerkt bij de berekening van de sensitiviteit voor een roterende
camera, zowel in 2D als in 3D. Ook in de figuur zichtbaar zijn 3 richtingen
waarin de sensitiviteit verlaagd is, alweer te wijten aan de aanwezigheid van
spleten tussen de detectoren. De drievoudige symmetrie van de opstelling kan
teruggevonden worden in het sensitiviteitsverloop.
Figuur 6.12 toont, voor dezelfde configuratie, een axiale doorsnede door
het sensitiviteitsverloop. De axiale doorsnede is genomen in het vlak l ø
A volgens figuur 6.4. We merken hier een verlaging van de sensitiviteit op
naarmate we dichter bij de axiale rand van de detector komen. Dit is een
effect dat eveneens geobserveerd werd bij de 3D sensitiviteitsberekening voor
een roterende camera, en hangt samen met het feit dat de maximaal mogelijke
axiale invalshoek maximaal is in het midden van de FOV, en afneemt met de
axiale afstand tot dat midden.
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Figuur 6.11: Verloop van de sensitiviteit voor de stationaire IRIX-camera in het trans-
axiale vlak. (a) horizontale doorsnede, (b) 3D weergave, (c) beeld, (d) verticale door-
snede.
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Figuur 6.12: Verloop van de sensitiviteit voor de stationaire IRIX-camera in het axiale
vlak. (a) horizontale doorsnede, (b) 3D weergave, (c) beeld, (d) verticale doorsnede.
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Figuur 6.13: Verloop van de sensitiviteit voor de stationaire IRIX-camera zonder
tangentie¨le verschuiving in het transaxiale vlak. (a) horizontale doorsnede, (b) 3D
weergave, (c) beeld, (d) verticale doorsnede.
Zoals reeds vermeld zorgt de afscherming van de camera ervoor dat de
spleten tussen de detectorkoppen relatief groot zijn. Bij een dunnere afscher-
ming zouden de detectorkoppen veel dichter bij elkaar kunnen staan. Dit zou
bijvoorbeeld kunnen resulteren in dezelfde opstelling als in figuur 6.4, maar
dan zonder de tangentie¨le verschuiving van de detectorkoppen. We hebben
ook de sensitiviteit berekend voor een stationaire camera met deze configura-
tie. De transaxiale en axiale doorsneden van dit sensitiviteitsverloop, genomen
op dezelfde plaatsen als in het vorige geval, worden getoond in figuren 6.13 en
6.14. We zien duidelijk dat de sensitiviteit in de transaxiale richting een veel
vlakker verloop vertoont, en dat de sensitiviteit hoger ligt dan het geval was bij
een tangentie¨le verschuiving.
Ter illustratie geven we in figuur 6.15 tenslotte nog de transaxiale sensi-
tiviteit van een stationaire IRIX-camera met de detectoren op een radius van
40.0 cm.
Deze methode om de sensitiviteit te berekenen voor een stationaire gam-
macamera kan ook gebruikt worden als basis om de sensitiviteit te berekenen
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Figuur 6.14: Verloop van de sensitiviteit voor de stationaire IRIX-camera zonder tan-
gentie¨le verschuiving in het axiale vlak. (a) horizontale doorsnede, (b) 3D weergave,
(c) beeld, (d) verticale doorsnede.
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Figuur 6.15: Verloop van de transaxiale sensitiviteit voor de stationaire IRIX-camera
met een detectorradius van 40.0 cm. (a) horizontale doorsnede, (b) 3D weergave, (c)
beeld, (d) verticale doorsnede.
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Figuur 6.16: De transaxiale sensitiviteit in het centrale axiale vlak voor de stationaire
IRIX-camera met een detectorradius van 21.0 cm. De volle lijn geeft de berekening
aan de hand van de ruimtehoek, de streepjeslijn geeft de berekening uit het vorige
hoofdstuk.
voor een roterende gammacamera. We moeten dan de bekomen sensitiviteit
integreren over alle posities die de camera inneemt tijdens de rotatie. Op
deze manier bekomen we een alternatieve berekeningswijze voor de geome-
trische sensitiviteit van een roterende gammacamera. In figuur 6.16 wordt het
transaxiale profiel door de axiaal centrale snede getoond, zowel berekend met
de hiervoor beschreven methode als berekend met de methode uit het vorige
hoofdstuk. Figuur 6.17 toont het axiaal profiel van de sensitiviteit ter hoogte
van de centrale as van de FOV voor de twee methoden. Beide figuren gaan uit
van een configuratie zoals getoond in figuur 6.4, dus met de detectorkoppen zo
dicht mogelijk bij elkaar geplaatst.
Zoals uit de figuur blijkt bestaan er relatief grote afwijkingen tussen de
twee methoden naar het midden van de FOV toe. Dit ligt aan de benadering
die in het vorige hoofdstuk werd ingevoerd, waarbij de randen van de detecto-
ren in het transaxiale vlak cilindrisch in plaats van vlak worden verondersteld.
Deze benadering gaat echter niet meer op zodra de detectoren heel dicht bij
6.4. Sensitiviteit voor een stationaire camera 147
Figuur 6.17: De axiale sensitiviteit in het transaxiale centrum van de FOV voor de
stationaire IRIX-camera met een detectorradius van 21.0 cm. De volle lijn geeft de
berekening aan de hand van de ruimtehoek, de streepjeslijn geeft de berekening uit het
vorige hoofdstuk.
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Figuur 6.18: De transaxiale sensitiviteit in het centrale axiale vlak voor de stationaire
IRIX-camera met een detectorradius van 40.0 cm. De volle lijn geeft de berekening
aan de hand van de ruimtehoek, de streepjeslijn geeft de berekening uit het vorige
hoofdstuk.
elkaar geplaatst worden, zoals hier het geval is. Figuren 6.18 en 6.19 tonen de-
zelfde data, maar nu berekend voor een meer courante configuratie, waarbij de
detectoren op een radius van 40.0 cm geplaatst zijn. De overeenkomst tussen
de twee berekeningsmethoden is hier veel beter.
Om het verschil tussen de verschillende aanpakken meer kwantitatief te
bekijken hebben we de sensitiviteit voor een tweekopsconfiguratie voor ver-
schillende detectorradii berekend in het centrale punt van de FOV. De resul-
taten van deze berekening zijn te zien op figuur 6.20. We voerden enerzijds
de berekening uit aan de hand van de vlakke benadering uit het vorige hoofd-
stuk, en anderzijds de berekening aan de hand van de formule uit de literatuur,
waarvan onze methode een uitbreiding is voor meerkopsconfiguraties [66] en
die enkel werkt voor een tweekopsconfiguratie. Bovendien werd de bereke-
ning uitgevoerd met de in dit hoofdstuk beschreven methode en aan de hand
van een Monte-Carlosimulatie met het GEANT-pakket. Uit de figuur blijkt dat
alle berekeningen goed overeenstemmen voor radii van ongeveer 250 mm en
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Figuur 6.19: De axiale sensitiviteit in het transaxiale centrum van de FOV voor de
stationaire IRIX-camera met een detectorradius van 40.0 cm. De volle lijn geeft de
berekening aan de hand van de ruimtehoek, de streepjeslijn geeft de berekening uit het
vorige hoofdstuk.
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meer. Voor kleinere radii blijkt de fout gemaakt door de vlakke benadering
echter toe te nemen: de sensitiviteit wordt overschat. Beide vlakke benaderin-
gen geven, zoals te verwachten was, dezelfde resultaten. De in dit hoofdstuk
beschreven methode aan de hand van de ruimtehoekberekening blijft ook voor
kleine radii goed overeenstemmen met de Monte-Carlosimulaties.
De bekomen resultaten werden niet vergeleken met metingen, noch voor
wat betreft de hier besproken methode, noch de methoden behandeld in de
twee voorgaande hoofdstukken. We hebben ervoor geopteerd de resultaten pas
met metingen te vergelijken na de inclusie van een ander belangrijk effect,
namelijk de variatie van de effectief door het foton doorlopen kristaldikte met
de invalshoek van de beschouwde LOR [90]. We verwachten immers dat deze
inclusie de overeenstemming met het experiment zal verbeteren. Dit vormt
echter stof van een ander doctoraatsproject. Anderzijds zijn we in dit werk
niet nader ingegaan op de manier waarop de ontwikkelde sensitiviteitscorrectie
dient geı¨ncludeerd te worden in het uiteindelijke reconstructiealgoritme. Ook
hier verwijzen we naar dit ander doctoraatsproject [46], waarin de inclusie
van de sensitiviteit, rekening houdend met de kristaldikte, in een lijstmode-
reconstructiealgoritme zal worden besproken.
Aangezien de in dit hoofdstuk beschreven methode nauwkeuriger is dan
de methode bschreven in het vorige hoofdstuk, en bovendien vergelijkbaar wat
betreft snelheid van berekening, zal in het verdere onderzoek dat we zullen
uitvoeren gekozen worden voor deze methode, ook voor wat betreft een rote-
rende camera. We zullen hierbij, zoals hierboven besproken, het effect van de
kristaldikte op de sensitiviteit includeren, zodat de methode zal worden geko-
zen van de oppervlakteintegratie, in plaats van met de opdeling in driehoeken
te werken voor het berekenen van de ruimtehoek. Voor deze methode is het
berekenen van de effectieve kristaldikte voor elke LOR, en het wegen van de
sensitiviteit aan de hand van deze kristaldikte, immers een relatief eenvoudige
zaak [90].
6.5 Besluit en originele bijdragen
In dit hoofdstuk wordt de mogelijkheid onderzocht van PET-opnames met
een stationaire driekopsgammacamera. Bij het ontwikkelen van deze camera
werd met deze mogelijkheid geen rekening gehouden, zodat bijvoorbeeld de
afscherming van de detectorkoppen wellicht te dik is om toe te laten dat de
koppen van de gammacamera voldoende dicht bij elkaar zouden kunnen ge-
plaatst worden. Dit valt echter eenvoudig op te lossen, door de afscherming
van de detectorkoppen veel dunner te maken en de activiteit buiten de FOV
bijvoorbeeld met een loodplaat los van de cameraopstelling af te schermen. In















Figuur 6.20: Vergelijking van de sensitiviteit in het centrale punt van de FOV voor
een tweekopsconfiguratie als functie van de detectorradius. Vlakke benadering 1 is
de methode beschreven in het vorige hoofdstuk, vlakke benadering 2 is de methode
van Reader, ruimtehoek staat voor de in dit hoofdstuk beschreven methode en Monte-
Carlo tenslotte staat voor de simulaties met het GEANT-pakket.
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dat geval wordt de stationaire opname mogelijk. Dit opent perspectieven naar
dynamische PET-opnames.
We hebben de voorwaarde voor compleetheid van data besproken en aan-
getoond dat met een stationaire gammacamera in driehoeksopstelling geen
complete data worden opgenomen. Er bestaan echter tal van technieken die
voor het ontbreken van deze data kunnen compenseren. Van deze technieken
werd hier een overzicht gegeven.
De originele bijdrage in dit hoofdstuk bestaat uit een afleiding van de ge-
ometrische sensitiviteit voor een stationaire camera. Deze afleiding is geba-
seerd op de berekening van de ruimtehoek waaronder een bepaalde voxel de
detectoren ziet. Deze berekeningstechniek werd voorgesteld op verscheidene
internationale conferenties [91,92].
Er werd in de vorige paragrafen een methode uitgewerkt voor de bereke-
ning van de sensitiviteit aan de hand van de ruimtehoek. Zeer recent werd een
andere techniek gepubliceerd voor de berekening van de sensitiviteit op basis
van de ruimtehoek [93]. Deze techniek werd gepubliceerd na de publicatie




In dit hoofdstuk wordt tot slot een kort overzicht gegeven van wat in de vorige
hoofdstukken behandeld werd. Bovendien zullen we nog eens de belangrijkste
eigen bijdragen in het domein belichten. Tenslotte geven we een korte bespre-
king van verdere richtingen waarin het onderzoek kan worden voortgezet.
Na een kort overzicht van dit doctoraatswerk in het eerste hoofdstuk wor-
den in het tweede hoofdstuk een aantal basisbegrippen geı¨ntroduceerd die on-
ontbeerlijk zijn voor een goed begrip van de rest van dit werk. Het domein van
de nuclaire geneeskunde wordt geschetst, met als belangrijkste technieken PET
en SPECT. Verder wordt de werking van de gammacamera besproken en wordt
dieper ingegaan op het gebruik van deze gammacamera in coı¨ncidentiemode,
de techniek waarover dit doctoraatswerk handelt. De aanpassingen, nodig om
een gammacamera in coı¨ncidentiemode te laten werken, worden overlopen, en
de beperkingen van de techniek ten opzichte van het gebruik van een PET-
camera met een volle detectorring worden belicht. Enkele technieken worden
besproken die een oplossing bieden voor een deel van deze beperkingen.
In het derde hoofdstuk komen een aantal metingen aan bod die op de IRIX-
gammacamera in het UZ Gent zijn uitgevoerd. We bespreken eerst kort de
nieuwe NEMA-standaard die geldt voor performantiemetingen op een PET-
camera, alvorens een bespreking aan te vatten van de zelf uitgevoerde metin-
gen. Als originele bijdragen vermelden we hier de uitgebreide studie die werd
gemaakt van de telkadanskarakteristieken van de IRIX-gammacamera, en de
studie van de resolutie-eigenschappen voor een driekopsconfiguratie. We mer-
ken hierbij op dat de telkadansmetingen werden uitgevoerd zowel met als zon-
der activiteit buiten de FOV, zoals later in de nieuwe NEMA-karakteristieken
zou gespecificeerd worden. Uit de experimenten bleek dat voor een totale-
lichaamsopname de invloed van activiteit buiten de FOV van groot belang
is voor wat betreft de telkadans, hetgeen een bevestiging vormt voor de re-
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cente inclusie van dit soort experimenten in de NEMA-standaard. Wat betreft
de resolutiemetingen moet opgemerkt worden dat het hier gaat om de eerste
metingen die werden uitgevoerd op een driekopssysteem. De invloed van de
verschillende mogelijke cameraconfiguraties op de resolutie werd onderzocht.
We konden besluiten dat vanuit het oogpunt van resolutie de U-vorm betere
resultaten geeft dan de driehoeksopstelling. Het zou in dit verband interessant
zijn om aan de hand van Monte-Carlosimulaties de verschillende factoren die
een rol spelen proberen te scheiden, zodat van elke factor het relatief belang
kan worden ingeschat, hetgeen met metingen uiteraard niet mogelijk is.
In hoofdstuk 4 bespreken we een methode voor de berekening van de 2D
geometrische sensitiviteit. We gaan hierbij uit van het rotationeel gewicht van
een LOR. In de literatuur was reeds een uitdrukking bekend voor het rotatio-
neel gewicht van een LOR in het geval van een tweekopscamera. Wij breidden
deze formule uit tot een uitdrukking die geldig is voor een arbitraire confi-
guratie. Hoewel de methode ontwikkeld werd om toe te passen op het geval
van de IRIX-driekopscamera is het eigenlijke toepassingsgebied dus ruimer:
de resultaten gelden voor elke denkbare PET-camera met vlakke detectoren in
2D werking. De gevonden uitdrukking werd op de IRIX-camera toegepast en
aldus werd bepaald welke configuratie aangewezen is voor een bepaalde klini-
sche beeldvormingssituatie. De in dit hoofdstuk voorgestelde methode en het
onderzoek van het verloop van de sensitiviteit voor verschillende configuraties
is volledig origineel werk. Aangezien we tijdens de duur van dit doctoraats-
project een nauwe samenwerking hebben gehad met de firma Marconi, de con-
structeur van de IRIX-camera, werd dit werk ook aan de onderzoeksgroep van
deze firma voorgesteld.
Hoofdstuk 5 behandelt de uitbreiding van de in hoofdstuk 4 bekomen re-
sultaten naar drie dimensies. Als basis van de berekening van de 3D geome-
trische sensitiviteit van een meerkopsgammacamera werden de in hoofdstuk 4
bekomen rotationele gewichten van LOR’s gebruikt. In de literatuur was reeds
een methode beschreven om aan de hand van deze rotationele gewichten de
3D sensitiviteit te berekenen voor het geval van een tweekopsgammacamera.
Wij hebben deze methode uitgebreid naar het geval van een meerkopscamera.
Zoals in het voorgaande hoofdstuk hebben we ons dus ook hier niet beperkt
tot de berekening voor het IRIX-systeem, en is de gevonden uitdrukking toe-
pasbaar op elk PET-systeem met vlakke detectoren. De bekomen resultaten
werden vergeleken met de op dat moment voor handen zijnde methode, en
gevalideerd aan de hand van Monte-Carlosimulaties. De hier uitgewerkte me-
thode is volledig origineel werk. Ook wat betreft deze methode werden de
resultaten besproken met de onderzoeksgroep van Marconi.
In hoofdstuk 6 tenslotte werd een preliminaire studie gemaakt van het ge-
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bruik van de gammacamera in een driehoeksconfiguratie in stationaire wer-
king, dus zonder dat de detectorkoppen roteren. We bespraken eerst welke
invloed dit heeft op de volledigheid van de data, en hoe een reconstructie-
algoritme kan compenseren voor de resulterende ontbrekende data. Om de
data opgenomen met een niet-roterende gammacamera te kunnen reconstrue-
ren hebben we nood aan een berekening van de sensitiviteit. We kunnen in
dit geval niet de in het vorige hoofdstuk besproken methode gebruiken aange-
zien deze uitgaat van rotationele gewichten. We hebben daarom een alterna-
tieve methode ontwikkeld op basis van de ruimtehoek waaronder een bepaalde
voxel de detectorkoppen ziet. Deze methode kan trouwens eveneens gebruikt
worden voor een roterende camera, door het bekomen resultaat te integreren
over alle rotatiehoeken van de roterende gammacamera. Het gaat hier om een
volledig nieuwe aanpak van de sensitiviteitsberekening, en in dat opzicht is het
hier voorgestelde werk volledig origineel.
In dit werk wordt enkel de berekening besproken van de geometrische sen-
sitiviteit. Andere factoren kunnen echter ook een rol spelen in de sensitiviteit
van een camera. Belangrijk is bijvoorbeeld de invalshoek waaronder een fo-
ton op de camera invalt. Naarmate het foton schuiner invalt stijgt immers de
padlengte van het foton door het scintillatiekristal, en daarmee ook de kans op
detectie. Alhoewel dit effect in dit werk niet besproken wordt werd hierop bin-
nen onze onderzoeksgroep wel onderzoek uitgevoerd. Dit werk maakt echter
deel uit van een ander doctoraatsproject [90].
Het berekenen van de sensitiviteitsprofielen voor de gammacamera vormt
de basis van elk iteratief reconstructiealgoritme. De manier waarop deze sen-
sitiviteit in het reconstructiealgoritme wordt ingebouwd maakt tevens deel uit
van onderzoek dat binnen onze groep werd uitgevoerd, en dat geı¨ncludeerd is
in een ander doctoraatsproject [46]. Het gaat hier meer in het bijzonder over
een lijstmodereconstructiemethode, die als voornaamste voordeel heeft dat de
resolutie van de lijstmode-opnames, gemaakt met de IRIX-camera, volledig
behouden blijft in het uiteindelijke beeld. De lijstmodereconstructietechniek
die in onze onderzoeksgroep werd geı¨mplementeerd is nog relatief nieuw, en
er is dus nog veel ruimte voor verder onderzoek wat dit aspect betreft. Zo
treedt bij dit algoritme, zoals bij elk iteratief reconstructiealgoritme, na een
aantal iteraties ruisdeterioratie op. Het zal dus nodig blijken een regularisatie
in het algoritme in te bouwen. In verband met dit aspect van de reconstructie
werd onlangs in onze onderzoeksgroep een doctoraatsproject opgestart.
Het laatste hoofdstuk van dit werk handelt over de acquisitie van beelden
met een stationaire gammacamera. Deze methode van beelden opnemen kan
toepassingen vinden in de dynamische beeldvorming, waarbij het verloop in de
tijd van de ruimtelijke verdeling van een bepaalde speurstof onderzocht wordt.
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We gaven een overzicht van de mogelijke reconstructiemethoden voor dit soort
opnames. Verder onderzoek kan leiden naar een reconstructiealgoritme op ba-
sis van de reeds ontwikkelde lijstmodereconstructie dat compenseert voor de
ontbrekende data. Dit algoritme kan dan vergeleken worden met de bestaande
methoden. Een andere mogelijkheid is alsnog te trachten complete data te be-
komen, bijvoorbeeld door de camera tijdens de acquisitie slechts over een heel
beperkte hoek te laten roteren. Onderzoek zal moeten uitwijzen hoeveel ver-
schillende cameraposities nodig zijn om complete data te bekomen, en of deze
beperkte rotatie haalbaar is voor toepassing bij dynamische beeldvorming.
We besluiten met enkele bedenkingen bij het gebruik van gammacamera’s
in PET-werking. Zoals reeds uiteengezet is deze techniek een goedkoper mid-
del om PET-beelden op te nemen dan meten met een PET-camera met een
volle-ringdetector. Door het sterk toenemende klinische belang van de beeld-
vorming van positronemitters en de relatief beperkte beschikbaarheid van de
PET-techniek lijkt er een plaats in de markt te bestaan voor deze goedkopere
techniek. In Belgie¨ kan aan het bestaan van deze markt getwijfeld worden,
gezien de uitzonderlijk hoge dichtheid aan PET-camera’s in ons land. Op
andere plaatsen echter, die minder dicht bevolkt zijn en waar veel minder
PET-camera’s voorhanden zijn, kan deze techniek wellicht zijn plaats opeisen.
Hierbij mag niet vergeten worden dat de gammacamera ook routine SPECT-
onderzoeken of planaire opnames kan uitvoeren, zodat de coı¨ncidentieoptie in-
teressant wordt voor kleinere ziekenhuizen, die geen volledig PET-programma
kunnen vullen, waardoor de aankoop van een PET-camera economisch niet
haalbaar is.
De bekomen beeldkwaliteit van deze acquisities ligt echter lager dan de
beeldkwaliteit die kan bekomen worden met een dure PET-camera. Hoewel de
beeldkwaliteit verbetert naarmate nieuwe technologische oplossingen worden
gevonden voor de beperkingen die de gammacamera-PET met zich meebrengt,
staat de evolutie van PET-camera’s natuurlijk ook niet stil: ook in dat domein
blijft de beeldkwaliteit verbeteren. Toch moet erop gewezen worden dat, met
het gebruik van drie detectorkoppen, een grote stap voorwaarts is gezet in de
bruikbaarheid van de gammacamera voor PET-opnames, en dit vooral in de
oncologie, waar een hoge sensitiviteit doorheen de hele FOV gewenst is. Als
we de verschillende bestaande PET-camera’s op een as zouden uitzetten naar
verbeterende beeldkwaliteit, dan zou er tussen de laagste kwaliteit in PET-
camera’s met volle-ringdetectoren en de tweekopsgammacamera nog een grote
kloof gapen. We mogen aannemen dat deze kloof deels gevuld wordt met de
invoering van de driekopscoı¨ncidentiebeeldvorming.
De mindere kwaliteit van de bekomen beelden is er de oorzaak van dat vele
artsen nog terughoudend zijn wat betreft het gebruik van deze techniek. Uit-
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gebreid klinisch onderzoek is nodig om uit te wijzen voor welke indicaties de
beelden bekomen met een gammacamera voldoende zijn om een betrouwbare
diagnose te kunnen stellen, en in welke gevallen moet worden overgegaan op
het gebruik van een PET-camera met volle-ringdetectoren. Enkel na zulk on-
derzoek zullen clinici meer vertrouwen krijgen in de resultaten geleverd door
een coı¨ncidentiegammacamera. Men kan dan denken aan een strategie waarbij
waar mogelijk de patie¨nt het onderzoek ondergaat op een gammacamera in een
plaatselijk ziekenhuis, terwijl de patie¨nt indien nodig wordt doorverwezen naar
een PET-centrum in een groter (meestal universitair) ziekenhuis dat beschikt
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